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Zusammenfassung
Die Technologie des Bioprinting ist eine vielversprechende Methode zur Herstellung von
Knochengewebeäquivalenten, die entweder als patientenspezifische Implantate oder als
Testsysteme in der Wirkstoffforschung genutzt werden können. Neben der gezielten und
ortsaufgelösten Positionierung von Zellen und Biomaterialien stellt die große Freiheit
hinsichtlich der Gewebegeometrie einen entscheidenden Vorteil gegenüber konventionel-
len Methoden des Tissue Engineerings dar. Dabei ist die Entwicklung von Biotinten,
die einerseits mit dem jeweiligen Drucksystem verarbeitbar sind und andererseits die
gewünschte Bioaktivität aufweisen, ein wichtiges Forschungsfeld.
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit sollte ein auf methacrylierter Gelatine (GM) ba-
siertes und photochemisch vernetzbares Tintensystem für den Aufbau vaskularisierter
Knochengewebeäquivalente mit einem Mikroextrusionsdrucker angepasst und ein Druck-
und Kultivierungsprozess entwickelt werden. Die GM-Tinten wurden hierfür durch den
Zusatz von unmodifizierter Gelatine, acetylierter GM und nanopartikulärem Hydroxya-
patit (HAp) im Hinblick auf ihre Verarbeitbarkeit angepasst. Gleichzeitig sollte durch die
Tintenmodifizierung eine Steigerung der osteogenen Differenzierung verkapselter Stamm-
zellen, der Knochenmatrixbildung und der Ausbildung kapillarähnlicher Strukturen durch
verkapselte Endothelzellen (ECs) erreicht werden. Zudem waren Analysemethoden zu
etablieren, welche den Nachweis einer Knochenmatrix in HAp-haltigen Hydrogelen er-
möglichen.
Eine HAp-haltige Knochentinte (13 Gew.-% Polymer und 5 Gew.-% HAp) aus ver-
schiedenen GM-Komponenten und methacrylierter Hyaluronsäure mit unterschiedlichen
Methacrylierungsgraden konnte entwickelt werden. Diese wies mit einer Geliertemperatur
von 21,5 °C ± 0,31 K eine exzellente Extrudierbarkeit bei Raumtemperatur und mit
einem Speichermodul von 17,1 kPa ± 0,87 kPa gegenüber den HAp-freien Hydrogelen
signifikant verbesserte elastische Eigenschaften auf.
Zudem wurden Hydrogele mit 5,75 Gew.-% vernetzbarem Polymer und einem niedrigen
Methacrylierungsgrad für den Einsatz als Vaskularisierungsgele angepasst. Durch den
Zusatz von unmodifizierter Gelatine und acetylierter GM konnten signifikant weichere
Vaskularisierungsgele (Speichermodul von 2,7 kPa ± 0,31 kPa für die modifizierten Gele
gegenüber 7,0 kPa ± 0,47 kPa für reine GM-Gele) mit einer signifikant gesteigerten
Wasseraufnahmekapazität erreicht werden. Auch die Druckbarkeit wurde durch durch den
Zusatz der Komponenten optimiert. Die Geliertemperatur wurde als geeigneter Parameter
für eine gute Extrudierbarkeit der Tinten bestätigt.
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Gegenüber den reinen GM-Gelen war durch die Zugabe von HAp-Partikeln eine gestei-
gerte osteogene Differenzierung und signifikant ausgeprägtere Knochenmatrixbildung
in den Knochenhydrogelen zu verzeichnen. Diese zeigte sich in einer Steigerung des
Speichermoduls gegenüber den Gelen an Tag 1 auf 199,4 % ± 27,76 % und des Ver-
lustmoduls auf 369,5 % ± 122,09 % bei Kultivierung mit osteogenem Kulturmedium,
und einer Steigerung auf 126,2 % ± 9,57 % bzw. 199,2 % ± 56,3 % bei Kultivierung in
Kontrollmedium.
Die ramanspektroskopische Analyse zeigte eine signifikant gesteigerte Kollagenvernetzung
(+14,6 %), eine zunehmende Mineralisierung (+86,6 %) sowie eine Steigerung der Carbo-
natsubstituierung (+11,6 %) der mineralischen Hydrogelphase gegenüber Tag 1, was auf
eine zunehmende Reifung der Knochenmatrix und eine zunehmende Biologisierung der
anorganischen Phase des Hydrogels durch die Kultivierung hinweist. Die Ergebnisse der
rheologischen und ramanspektroskopischen Untersuchungen konnten durch die histologi-
sche und immunfluoreszenzbasierte Färbung von Kollagen, Osteopontin und Alkalischer
Phosphatase bestätigt werden, welche die Entwicklung einer biologischen ECM über
die Kulturzeit hinweg zeigte. Zudem war über die Färbung der knochenspezifischen
Proteine die Stammzelldifferenzierung und nachfolgende Knochenmatrixbildung auch in
gedruckten Gitterstrukturen aus Knochentinte nachweisbar.
In den modifizerten Vaskularisierungsgelen war gegenüber den reinen GM-Gelen eine
signifikant schnellere Ausbildung kapillarähnlicher Strukturen sowie deren gesteigerte
Stabilität zu beobachten, was über die Quantifizierung der gebildeten Strukturen gezeigt
werden konnte. So lag die Gesamtnetzwerklänge in den modifizierten Gelen an Tag 3
bereits bei 5,0 mm mm-2 ± 0,83 mm mm-2 gegenüber 2,8 mm mm-2 ± 1,85 mm mm-2
in den reinen GM-Gelen. An Tag 14 waren in den GM-Gelen mit 1,3 pro mm2 ± 1,16
pro mm2 zudem signifikant weniger Netzwerke nachweisbar als in den modifizierten Hy-
drogelen (3,0 pro mm2 ± 1,22 pro mm2). In den gebildeten Strukturen wurden typische
Proteine der Basalmembran sowie der Perizytenmarker CD146 nachgewiesen.
Durch die Co-Kultivierung verkapselter Stammzellen und ECs in den gewebespezifischen
Hydrogelen sollte eine weitere Verbessung der Knochenbildungs- und Vaskulogeneseprozes-
se erreicht werden. Hierfür wurden Co-Kultur-Systeme mittels konventionellen Methoden
und Bioprinting aufgebaut. Die Co-Kultur resultierte an Tag 14 in signifikant höheren
Speicher- und Verlustmoduln (+31,6 % und +51,6 %) der co-kultivierten gegenüber den
monokultivierten Knochenhydrogelen. Ebenso wurde die Länge der Kapillarnetzwerke
sowie deren Stabilität gegenüber den Monokulturen signifikant gesteigert. Das Vorliegen
stabiler lumenhaltiger Kapillarstrukturen, umgeben von einer Basalmembran und assozi-
ierten perizytenähnlichen Zellen, wurde über eine 30-tägige Kultur hinweg gezeigt.
Durch 28-tägige Kultivierung eines 12x9 mm großen gedruckten Hydrogelzylinders aus
Knochen- und Basistinte in einem Perfusionsbioreaktor unter osteogenen Bedingungen
konnte die Bildung knochenspezifischer Proteine durch die verkapselten Zellen erreicht
und damit auch die Möglichkeit zum Druck und zur Kultivierung größerer Knochenäqui-
valente gezeigt werden.
Abstract
The bioprinting approach is a promising method to build bone tissue equivalents which
can either be used as patient specific implants or as test systems. The space-resolved
positioning of cells and biomaterials as well as the freedom concerning tissue geometry
are the key benefits compared to the conventional tissue engineering techniques. The
development of bioinks which on the one hand can be processed with the respective
printing technique and on the other hand show the neccessary biocompatibility is a
crucial field of study.
In this thesis, a photocrosslinkable bioink system based on gelatin methacrylate (GM)
was adjusted for the build-up of vascularized bone tissue equivalents via microextrusion
and a printing and culturing process was developed. For this purpose, the GM inks were
modified concerning their extrudability by the addition of unmodified gelatin, acetylated
GM and nanoparticulate hydroxyapatite (HAp). Additionally, the ink modifications
should result in an increased osteogenic differentiation of encapsulated stem cells, a more
pronounced bone matrix formation and an increased formation of capillary-like structures
by encapsulated endothelial cells (ECs). A further objective was the establishment of
analysis methods for the detection of bone matrix development.
A HAp-laden bone-ink (13%wt polymer and 5%wt HAp) containing various GM com-
ponents with different degrees of methacrylation and methacrylated hyaluronic acid was
developed. With a gelation point of 21.5 °C ± 0.31 K the ink showed excellent extrudabi-
lity at room temperature, and the addition of HAp led to a significantly increased storage
modulus of 17.1 kPa ± 0.87 kPa compared to the GM-gels. Moreover, GM-hydrogels
with a polymer content of 5.75%wt and a low degree of methacrylation were modified for
the use as vascularization gels. By the addition of unmodified gelatin and acetylated GM,
significantly softer hydrogels (storage modulus of 2.7 kPa ± 0.31 kPa in the modified
hydrogels compared to 7.0 kPa ± 0.47 kPa in the pure GM-gels) with a significantly
increased capacity for liquid uptake were obtained. Additionally, the printability of the
modified bioinks was optimized and the gelation temperature of the inks was found to be
a applicable parameter to estimate extrudability.
Compared to the pure GM-hydrogels, the modification with HAp-particles caused an
increased osteogenic cell differentiation and significantly enhanced matrix development in
the bone hydrogels. Compared to the hydrogels on day 1, this resulted in an increase of the
storage modulus to 199.4% ± 27.76% and of the loss modulus to 369.5% ± 122.09% after
culture in osteogenic medium, and an increase to 126.2% ± 9.57% and 199.2% ± 56.3%,
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respectively, after culture under control conditions. Analysis via Raman spectroscopy
after culture for 28 days proved a significantly matured collagen crosslinking (+14.6%), an
increasing mineralization (+86.6%) and a higher degree of carbonate substitution in the
mineral phase (+11.6%) compared to day 1, speaking for an increasing matrix maturity
and a more biological composition of the mineral phase. The results of the rheological and
spectroscopic analysis were confirmed by histological and immunofluorescence stainings
of the bone-specific proteins collagen type I, alkaline phosphatase and osteopontin, which
showed the development of a biological matrix over culture time. Moreover, the osteogenic
stem cell differentiation and accompanying matrix production could also be demonstrated
in bioprinted grid structures made of bone-ink.
In the modified vascularization hydrogels, a faster formation and a higher stability of
capillary-like structures was observed compared to the pure GM-hydrogels. Quantification
of the formed structures on day 3 of culture showed a total network length of 5.0 mm
mm-2 ± 0.83 mm mm-2 in the modified gels compared to 2.8 mm mm-2 ± 1.85 mm mm-2
in the pure gels. Additionally, the pure gels contained significantly less networks after 14
days of culture (1.3 per mm2 ± 1.16 per mm2 vs. 3.0 per mm2 ± 1.22 per mm2 in the
modified gels). In the formed structures, typical proteins of the basal membrane as well
as the pericyte marker CD146 were detected.
Co-culturing of encapsulated stem cells and ECs in the tissue-specific hydrogels was
conducted to further improve bone matrix formation and vasculogenesis. For this purpose,
co-culture systems were build up with conventional techniques and via bioprinting. Com-
pared to mono-cultured bone gels, co-culture for 14 days resulted in significantly higher
storage and loss moduli (+31.6% and +51.6%, respectively). Moreover, the length and
stability of the formed capillary structures was significantly increased in the co-cultured
hydrogels. The existence of stable capillary-like structures, which contained lumina and
were surrounded by a basal membrane and pericyte-like cells, was demonstrated over a
culture period of 30 days in the printed co-culture systems.
Culturing a printed cylindrical hydrogel made of bone and GM-ink with a size of 12x9 mm
for 28 days in a perfusion bioreactor, the synthesis of bone-specific proteins by the en-
capsulated cells could be detected; again, ECM-production was more pronounced in the
regions of the hydrogel modified with HAp than in the HAp-free regions.
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Einleitung
1.1 Knochengewebe in vivo
Knochengewebe stellt eine besondere Art des Binde- und Stützgewebes dar und vermittelt
als Grundbestandteil des Skelettsystems sowohl die Formgebung des Körpers, als auch
den Schutz der im Körperinneren liegenden Organe. Knochen ist ein Kompositmaterial,
welches zu 65 % aus einer mineralischen und zu 25 % aus einer organischen Phase, sowie
zu 10 % aus Wasser in einer freien und in einer an das Komposit gebundenen Form
besteht. Der Hauptanteil von 90 % der organischen Phase wird von Kollagen Typ I
gebildet, einem fibrillären Protein, welches die Elastizität des Knochens vermittelt [1].
Die Proteine nicht-kollagenen Ursprungs, welche den Rest der organischen Phase bilden,
machen zwar nur 2 % der gesamten Knochenmasse aus, spielen jedoch eine wichtige Rolle
beim Knochenaufbau und Stoffwechsel des Gewebes. Die mineralische Knochenphase
besteht aus einem Hydroxyapatit (HAp)-Analogon, welches sich von geologischem Apatit
in wichtigen Eigenschaften wie der Kristallinität und der Löslichkeit unterscheidet [2]
und als Calciumphosphat den wichtigsten Calciumspeicher des menschlichen Körpers
darstellt. Gebildet und aufrechterhalten wird die Knochenmatrix durch verschiedene
Zelltypen.
1.1.1 Knochenzellen und ihre Aufgaben
Knochengewebe ist einem ständigen, durch Auf- und Abbauprozesse verursachten Wandel,
dem sogenannten Remodeling, unterworfen [3]. Dessen Ziel ist zum einen die Aufrechter-
haltung der Calcium-Homöostase im Körper [3], andererseits bieten Remodeling-Prozesse
auch die Möglichkeit, auf veränderte Belastungen des Skelettsystems zu reagieren, indem
unter steigender mechanischer Belastung die Knochenbildung zunimmt, während fehlende
Belastung der Knochen den gegenteiligen Effekt hat [4]. Weitere Faktoren beeinflussen
das Zusammenspiel von knochenauf- und -abbauenden Prozessen.
Verantwortlich für den Remodeling-Prozess sind grundsätzlich vier verschiedene Typen
von Knochenzellen (Abbildung 1.1), denen unterschiedliche Aufgaben zugewiesen sind.
1
Kapitel 1. Einleitung 2
Aus mesenchymalen Stammzellen (MSCs) differenzierte Osteoblasten sind für den Aufbau
neuen Knochengewebes zuständig, sie sitzen als kuboidale Zellen auf der Knochenoberflä-
che und exkretieren auf dieser die organischen Matrixbestandteile, die in einem weiteren
Schritt mineralisiert werden [5]. Wie andere proteinsynthetisierende Zellen sind Osteo-
blasten reich an Zellorganellen wie dem rauem endoplasmatischen Retikulum und dem
Golgi-Apparat sowie einem ausgeprägten Vesikelsystem für die Exkretion der gebildeten
Proteine [6]. Im Laufe der Knochenbildung werden die Osteoblasten in der neugebildeten
Matrix eingeschlossen, woraufhin sie zu sogenannten Osteozyten – reifen Knochenzellen –
weiter differenzieren [6].
Osteozyten liegen im Knochen in sogenannten Resorptionslakunen vor und stehen un-
tereinander und mit den anderen Zelltypen des Knochens durch dendritähnliche Zel-
lausläufer, welche in den als Canaliculi bezeichneten Knochenkanälchen verlaufen und
die Zellkommunikation erlauben, in Kontakt [7]. Zudem dienen Osteozyten im Knochen
als Mechanosensoren, welche auf das Skelettsystem wirkende Belastungen wahrnehmen.
Indem sie die Osteoblasten- und Osteoklastenaktivität steuern, spielen die Osteozyten
eine wichtige Rolle im Remodeling-Prozess [5]. Zudem können Osteoblasten auch in einen
ruhenden Zustand übergehen, sie liegen dann als sogenannte Saumzellen (engl. bone lining
cells) vor, die Bestandteil der äußeren und inneren Knochenhaut sind und durch ihren
Kontakt mit den Osteozyten sowie die Regulierung des Kontaktes zwischen Osteoklasten
und Knochengewebe ebenfalls zur Steuerung des Knochenauf- und umbaus beitragen
[6, 8].
Knochenauf- und abbau stehen im gesunden Knochen ohne signifikante Belastungsände-
rungen im Gleichgewicht. Neben der Neubildung von Knochen ist das Gewebe gleichzeitig
auch immer einer Resorption unterworfen, entweder zum Abbau von altem oder ver-
letztem Knochengewebe oder zur Freisetzung von Calcium [4]. Die Resorption wird
durch Osteoklasten vermittelt, große mehrkernige Zellen, welche aus hämatopoetischen
Stammzellen des Knochenmarks entstehen. Sie lösen das Knochengewebe enzymatisch
und pH-Wert-vermittelt auf [5] und hinterlassen dabei sogenannte Resorptionslakunen
auf der Knochenoberfläche [9].
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Abbildung 1.1: Am Knochenauf- und -umbau beteiligte Zelltypen und ihre Herkunft. Die
verschiedenen Zelltypen, die im Knochen vorliegen, entstammen zwei unterschiedlichen Stammzellarten:
den hämatopoetischen Stammzellen (HSCs) und den mesenchymalen Stammzellen (MSCs). Während aus
den HSCs über die Zwischenstufe der Monozyten und deren Verschmelzung die mehrkernigen Osteoklasten
entstehen, differenzieren MSCs zunächst in Osteoblasten, und können im Folgenden entweder in den
ruhenden Zustand der Saumzellen übergehen oder terminal zu Osteozyten differenzieren.
1.1.2 Osteogene Differenzierung und Knochenmatrixbildung
Die im Knochenmark vorliegenden MSCs stellen im Organismus die Zellquelle dar, aus wel-
cher durch osteogene Differenzierung Osteoblasten hervorgehen. Für die Differenzierung
der Stammzellen in osteogene Richtung ist eine exakt regulierte Expression spezifischer
Gene notwendig. Hierzu zählen zum einen die knochenmorphogenetischen Proteine (engl.
bone morphogenic proteins, BMPs), besonders BMP-2 [10, 11], welche wiederum für eine
erhöhte Aktivität von Runx2 sorgen, dem Hauptgen im Prozess der Osteoblastendiffe-
renzierung [6]. Runx2 codiert für einen Transkriptionsfaktor, der viele in der osteogenen
Differenzierung und Knochenbildung wichtigen Gene reguliert. Stammzellen, in denen die
Expression dieser Hauptgene aktiviert ist, liegen dann als Osteoprogenitorzellen vor und
weisen die Aktivität der Alkalischen Phosphatase (ALP) auf, welche hauptsächlich in
der Zellmembran und in Matrixvesikeln von Osteoblasten vorliegt und calciumbindende
Eigenschaften besitzt [12].
In einem weiteren Schritt hin zum Osteoblasten steigt die Expression von Osterix an,
einem Gen, welches ebenfalls als ausschlaggebend für die osteogene Differenzierung gilt,
und darauf folgend die Expression und Sekretion von Knochenmatrixproteinen wie Kol-
lagen Typ I, Osteopontin (OPN), Osteocalcin (OCN) und Knochensialoprotein [6]. Als
weiterer, exogener Faktor scheint der Fibroblasten-Wachstumsfaktor (engl. fibroblast
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growth factor, FGF) und besonders der grundlegende Fibroblasten-Wachstumsfaktor
(bFGF, engl. basic fibroblast growth factor), der auch als FGF-2 bekannt ist, eine wichtige
Rolle in der osteogenen Differenzierung von Stammzellen zu spielen [6]. Die Bildung der
Knochenmatrix durch Osteoblasten ist in zwei Phasen unterteilt: Zunächst findet die
Synthese der organischen Matrix statt, welche in einem nächsten Schritt dann ebenfalls
durch die Osteoblasten mineralisiert wird.
1.1.3 Synthese und Zusammensetzung der organischen Phase
Neben Kollagen Typ I stellen die ebenfalls von Osteoblasten synthetisierten kleinen
leucinreichen Proteoglycane (engl. small leucine-rich proteoglycans, SLRPs), zu denen
unter anderem Decorin und Biglycan zählen, einen weiteren wichtigen Bestandteil der
organischen Knochenphase dar [13]. Die oftmals mit dem Glycosaminoglycan (GAG)
Chondroitinsulfat substituierten Proteoglycane interagieren mit anderen Proteinen des
Knochens, unter anderem den Kollagenfasern, sowie Bestandteilen der mineralischen
Phase [13], und sind ein wichtiger Bindungspartner für Wachstumsfaktoren [14]. Auch
andere GAGs wie Dermatansulfat, Keratansulfat und Heparansulfat können Bestandteil
der Knochenmatrix sein [15]. SLRPs spielen eine wichtige Rolle bei der Wachstumsfaktor-
Regulierung, der Bildung der Kollagenmatrix und der Regulierung deren Mineralisierung
und damit beim strukturellen Aufbau der Knochenmatrix [12, 13].
Weitere Moleküle der organischen Knochenphase stellen die Glycoproteine dar. Wichtige
Vertreter sind hier unter anderem Fibronectin, Thrombospondin und Vitronectin, welche
vor allem die Zelladhäsion regulieren und fördern [16]. Eine bedeutende Untergruppe
stellen die kleinen integrinbindenden Ligand-N-verknüpften Glycoproteine (engl. small
integrin-binding ligand N-linked glycoproteins, SIBLINGs) dar, welche unter anderem
OPN, Knochen-Sialoprotein und Dentin-Matrixprotein 1 umfassen [17]. Neben der durch
RGD-Sequenzen vermittelten Zelladhäsion und Zellkommunikation spielen diese Proteine
eine wichtige Rolle bei der Mineralisierung der Knochenmatrix [12, 17]. Weitere Proteine
wie OCN und Osteonectin sind hauptsächlich für die Regulierung der Mineralablagerung
verantwortlich und damit wichtige Marker der Knochenbildung und -reifung [18, 19].
1.1.4 Synthese und Zusammensetzung der anorganischen Phase
Der Prozess der Mineralisierung ist wiederum in zwei Phasen unterteilt: In der ersten, soge-
nannten vesikulären Phase werden an der Zellmembran der Osteoblasten Membranvesikel
gebildet und in die organische Matrix abgegeben, wo sie hauptsächlich an Proteoglykane
binden [6]. In den Vesikeln enthaltene Calciumionen werden an den negativ geladenen
Proteoglykanen immobilisiert. Gleichzeitig werden durch die von den Osteoblasten ge-
bildete ALP phosphathaltige Komponenten gespalten und die Phosphationen ebenfalls
in die Vesikel eingeschleust, wo sie zusammen mit den Calciumionen Kristalle bilden.
Die zweite, fibrilläre Phase tritt ein, wenn die Vesikel bei einem bestimmten Füllgrad
aufplatzen und die gebildeten Kristalle in der umgebenden organischen Matrix verteilen
[6].
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Die mineralische Knochenphase ist ein Carbonat-Apatit, welches durch die allgemeine
Formel Ca10-x(PO4)6-x(HPO4)x(OH)2-x beschrieben werden kann [20]. Die enthaltenen
Hydroxylgruppen können hierbei durch Carbonatgruppen ersetzt sein, der sogenannten
Typ-A-Carbonatsubstitution [21]. Des Weiteren kann auch eine Substitution der ent-
haltenen Phosphatgruppen auftreten (Typ-B-Substitution). Auch der Austausch der im
Apatit enthaltenen Calciumionen durch Kationen wie Magnesium oder Natrium können
auftreten, ebenso die Substituierung der Hydroxylgruppen durch Fluorid [1]. Auch Spu-
renelemente wie Strontium, Zinn und Kupfer können Bestandteile des Knochenkristalls
ersetzen [20].
Der hohe Substitutionsgrad des biologischen Apatits hat eine geringe Kristallinität des
Minerals [21] und ein Abweichen des Calcium-Phosphat-Verhältnisses vom stöchiometri-
schen Wert von 1,67, welcher das geologische HAp charakterisiert [2], zur Folge. Auch
die verbesserte Wasserlöslichkeit des biologischen gegenüber dem geologischen Apatit ist
auf den hohen Substitutionsgrad zurückzuführen [22]. Die anorganische Phase liegt im
Knochen als Nanokristall in Plättchenform mit einer durchschnittlichen Größe von ca. 50
nm x 20 nm und einer Dicke von unter 10 nm vor [1, 20], wobei eine Kristallgröße von
ca. 20 nm für die Biomineralisierung und die Knochenregeneration die größte Rolle zu
spielen scheint [23].
1.1.5 Aufbau des Knochen-Komposits
Der Knochen kommt über das Skelett hinweg in unterschiedlichen Formen vor, der
generelle Aufbau des ausdifferenzierten Knochens, wie in Abbildung 1.2 B dargestellt,
ist jedoch immer derselbe: Die äußere Schicht besteht aus sogenanntem kompaktem
Knochen, der Kortikalis, während das Innere eine schwammähnliche Struktur aufweist,
daher Spongiosa genannt wird und das Knochenmark enthält [7]. Die Kortikalis stellt ca.
80 % der gesamten Skelettmasse dar und besteht aus Osteonen, welche zylinderförmig aus
Knochenlamellen aufgebaut sind und einen Durchmesser von ca. 300 µm haben [5]. In der
Mitte des Osteons liegt der Haver’sche Kanal, durch welchen Blutgefäße und Nervenfasern
verlaufen [24]. Die Spongiosa ist aus Bälkchen aufgebaut, den sogenannten Trabekeln,
welche ebenfalls eine lamellare Struktur und eine Dicke von ca. 200 µm aufweisen [7].
Die langen Röhrenknochen bestehen aus der sogenannten Diaphyse, welche aus der
äußeren Kortikalis-Schicht und der im Inneren liegenden Spongiosa aufgebaut ist und zu
beiden Knochenenden hin in die Metaphysen übergeht (Abbildung 1.2A). An die Meta-
physe schließt sich – im Skelett des Heranwachsenden – die Epiphysenfuge an, welche aus
hyalinem Knorpel besteht und durch zunehmende Knorpelbildung und -verknöcherung
für das Längenwachstum des Knochens verantwortlich ist. Die zwei Enden des Knochens
bilden die aus Spongiosa aufgebauten Epiphysen [5].
Der Knochen wird von einer Vielzahl an Blutgefäßen durchzogen und diese Vaskulari-
sierung spielt bei der Entwicklung des Knochens eine wichtige Rolle. Im Rahmen der
endochondralen Knochenbildung findet eine Kapillareinsprossung aus den Gefäßen der
Metaphyse statt, wobei es zu einer gegenseitigen Beeinflussung von Endothelzellen (ECs)
und Osteoblasten kommt, auf welche in Abschnitt 1.3.5 noch näher eingegangen wird.
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Abbildung 1.2: Aufbau und Struktur von Knochengewebe. (A) Darstellung des Aufbaus eines
Röhrenknochens, bestehend aus der innenliegenden Spongiosa und der umgebenden kortikalen Schicht.
Der Knochen ist über seine Länge hinweg aufgeteilt in Epiphyse, Metaphyse und Diaphyse. (B) Während
die Spongiosa aus Trabekeln aufgebaut ist, ist die Kortikalis aus einzelnen, aus Knochenlamellen beste-
henden Osteonen zusammengesetzt. In diesen verlaufen die Haver’schen Kanäle, welche Blutgefäße und
Nervenbahnen enthalten. Verändert nach [26].
Das Hauptgefäß stellt die sogenannte Arteria nutricia dar, welche im Bereich der Dia-
physe den Knochenmantel durchdringt [25]. Im kortikalen Knochen sorgen die in den
Volkmann’schen Kanälen verlaufenden Kapillaren für die Versorgung des umgebenden
Osteons. Sie stellen eine Verbindung zwischen den Haver’schen Kanälen untereinander
sowie den Blutgefäßen der Knochenhaut her [5].
Die Knochenhaut, auch als Periost bezeichnet, umgibt die äußeren Oberflächen des
Knochens und enthält in ihrer dem Knochen zugewandten Innenschicht Stammzellen
sowie Osteoblasten. Zudem ist sie von Blutgefäßen durchzogen, die der Versorgung des
darunterliegenden Knochens dienen. Die innen liegenden Oberflächen des Knochens
werden hingegen vom Endost, der inneren Knochenhaut, ausgekleidet, welche ebenfalls
Knochenzellen enthält [5].
Die Knochenneubildung kann über zwei Mechanismen geschehen. Bei der endochondralen
Knochenbildung, welche beispielsweise im Rahmen des Wachstums an der Epiphysen-
platte oder bei der Frakturheilung auftritt, entsteht das Knochengewebe über einen
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Zwischenschritt aus mineralisiertem Knorpel. Die intramembrane Knochenbildung hinge-
gen meint die Knochensynthese ohne den Zwischenschritt des Knorpelaufbaus und wird
durch die Zellen der osteogenen inneren Schicht des Periosts vermittelt [27].
Die Neubildung von Knochenmatrix beginnt mit der Synthese von einzelnen Kolla-
genfibrillen, Helices aus je drei Polypeptidketten [24], durch sogenannte mesenchymale
Osteoblasten. Diese scheiden Kollagenfibrillen ungeordnet als Geflechtknochen in ihre
Umgebung ab [27]. Auf dieser Gerüststruktur wird durch Oberflächen-Osteoblasten aus
parallel angeordneten Kollagenfibrillen der Lamellenknochen erzeugt. Zusammen mit
den bereits beschriebenen Proteinen nicht-kollagenen Ursprungs bilden diese Fasern das
Osteoid, welches im Folgenden – wie bereits beschrieben – durch die Einlagerung von
Calciumphosphatkristallen mineralisiert wird. Die nicht-kollagenen Proteine wie OCN
oder die SIBLING-Proteine dienen hierbei als Kristallisationskeim für die Ablagerung
von HAp-Kristallen [2, 28].
1.2 Vaskularisierung und Blutgefäßaufbau
Das Gefäßsystem des Körpers dient der Versorgung der Gewebe mit Sauerstoff und
Nährstoffen, welche im Blut gelöst vorliegen, und gleichzeitig der Entfernung von Meta-
boliten des Zellstoffwechsels aus dem Körper [29]. Es besteht aus Gefäßen verschiedener
Dimensionen, so sind die großen Gefäße wie Arterien und Venen für den Transport
des Blutes vom Herzen und der Lunge in die verschiedenen Gewebe und wieder zurück
zuständig, während das verästelte Kapillarsystem im Gewebe den Ort des Gas- und
Nährstoffaustausches darstellt [30]. Angepasst an diese Aufgaben unterscheiden sich die
verschiedenen Gefäßarten auch im Aufbau: Alle sind durch das sogenannte Endothel
ausgekleidet, welches eine Monoschicht aus ECs darstellt, auf einer Basalmembran sitzt
und im direkten Blutkontakt steht.
Die größeren Gefäße besitzen neben dieser sogenannten Intima zwei weitere Schichten.
Umgeben ist die Intima von der Media, einer hauptsächlich aus Kollagen, elastischen
Fasern und glatten Muskelzellen bestehenden Schicht, welche für die Gefäßkonstriktion
und -dilatation verantwortlich ist. Die Adventitia ist die äußerste Schicht, sie besteht
hauptsächlich aus in Längsrichtung angeordneten Kollagenfasern, welche ihr eine hohe
Elastizität verleihen [31].
Kapillaren hingegen bestehen lediglich aus der Intima, sind jedoch – wie in Abbildung
1.3 dargestellt – zusätzlich von Perizyten umgeben, welche der Stabilisierung der Gefäß-
struktur dienen. Perizyten liegen in die Basalmembran eingebettet vor und umspannen
mit ihren langen zytoplasmatischen Ausläufern meist mehrere ECs [32]. Neben der
mechanischen Stabilisierung der Gefäßstruktur sind sie zudem für die Regulierung der
Permeabilität sowie die Ausschüttung von Wachstumsfaktoren zuständig [33].
Die Basalmembran, welche aus Lamininen, Kollagen IV, dem Proteoglycan Perlecan und
Nidogen aufgebaut ist [34], wird hauptsächlich von den ECs gebildet. Für die Regulierung
des Basalmembranaufbaus ist jedoch eine enge Zusammenarbeit mit den unterstützenden
Perizyten notwendig [35]. Für die Identifikation der Perizyten werden Oberflächenmarker
wie Cluster of Differentiation 146 (CD146), das Neurogliale Proteoglycan 2 oder CD140β
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Abbildung 1.3: Aufbau von Kapillaren. Während größere Gefäße wie Arteriolen von einer Schicht
glatter Muskelzellen umgeben sind, werden Kapillaren von in die Basalmembran eingebetteten Perizyten
umschlossen. Verändert nach [39].
eingesetzt [36, 37]. Viele Arbeiten zur Charakterisierung von Perizyten legen einen Zu-
sammenhang mit MSCs nahe, einige Autoren gehen sogar davon aus, dass es sich bei
Perizyten tatsächlich um MSCs handele [38].
Das Endothel, welches neben den Blut- auch die Lymphgefäße auskleidet, besteht aus ECs.
Sie liegen in einer dichten Monoschicht pflastersteinartig angeordnet nebeneinander, und
bilden mit ihren benachbarten Zellen enge Zell-Zell-Kontakte aus [40]. Diese werden über
drei Verbindungsarten vermittelt: Adhäsionsverbindungen (engl. adherens junctions),
dichte Verbindungen (engl. tight junctions) und Zell-Zell-Kanäle (engl. gap junctions)
[41].
Gap Junctions vermitteln hierbei die Zell-Zell-Kommunikation, während die vorrangig
auf der apikalen Zellseite vorkommenden Tight Junctions für die Aufrechterhaltung der
dem Endothel innewohnenden Schranken-Funktion, beispielsweise im Falle der Blut-Hirn-
Schranke, verantwortlich sind. Adherens Junctions werden durch Cadherine ausgebildet,
die über weitere Proteine mit den Aktin-Mikrofilamenten und somit dem Zytoskelett der
Zelle verbunden sind. Die in ECs vorliegende Cadherinform ist das calciumabhängige
vaskuläre endotheliale Cadherin (VE-Cad), welches ausschließlich in diesem Zelltyp vor-
kommt [42].
Ein Mechanismus, welcher zur Regulierung der transendothelialen Wanderung von Entzün-
dungszellen dient, wird durch das Vorkommen des sogenannten Plättchen-/ Endothelzell-
Adhäsionsmoleküls 1 (engl. Platelet Endothelial Cell Adhesion Molecule 1 ) geschaffen,
einem Oberflächenantigen der ECs, welches außerdem auf Thrombozyten, Monozyten
und Neutrophilen vorkommt [43]. Das auch unter dem Begriff Cluster of Differentiation
31 (CD31) bekannte Molekül, welches zur Immunglobulin-Superfamilie gehört, liegt in
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einem nichtstimulierten EC-Monolayer vermehrt an den interzellulären Kontakten vor,
wo es homophile Verbindungen mit CD31-Molekülen auf benachbarten ECs eingeht [43].
VE-Cadherin und CD31 werden aufgrund ihres hauptsächlich auf ECs beschränkten
Vorkommens für die Charakterisierung von ECs eingesetzt [44].
Von-Willebrand-Faktor (vWF), ein Protein, welches in der Blutgerinnungskaskade eine
wichtige Rolle spielt, stellt ebenfalls ein EC-spezifisches Antigen dar [44]. vWF dient als
Transportprotein für den Blutgerinnungsfaktor VIII und unterstützt die Thrombozyten-
adhäsion. Das Protein wird durch ECs zum einen konstitutiv in das Plasma und in die
subendotheliale Matrix sekretiert, zum anderen liegt es auch in Speicherorganellen der
ECs, den sogenannten Weibel-Palade-Körperchen, vor [45]. Neue Studien lassen auf eine
wichtige Rolle des vWF in der Angiogenese schließen [45].
Die Ausbildung eines Gefäßsystems kann über zwei Mechanismen erfolgen, die unter
dem Begriff „Neovaskularisierung“ zusammengefasst werden: Die Vaskulogenese und
die Angiogenese (Abbildung 1.4). Vaskulogenese bezeichnet die De-novo-Bildung von
Blutgefäßen aus Vorläuferzellen, welche zu ECs differenzieren, sich zu Gefäßstrukturen
zusammenlagern und über Vakuolenbildung in den Zellen Lumina ausbilden [46] (Abbil-
dung 1.4A).
Im Gegensatz dazu bezeichnet die in Abbildung 1.4B dargestellte Angiogenese das Aus-
sprossen neuer Kapillarstrukturen aus bereits vorhandenen Gefäßen. Hierbei werden
einzelne ECs bestehender Gefäße – die „Tip-Zellen“ – aktiviert und migrieren in das
umliegende Gewebe. Die ihnen folgenden „Stalk-Zellen“ proliferieren und sorgen damit
für das Wachstum der Aussprossung.
In vitro können sich durch das Einbringen von ECs oder EC-Vorläuferzellen in eine
3D-Matrix oder auf ein geeignetes Substrat zunächst de novo kapillarähnliche, lumen-
haltige Strukturen bilden, während durch eine Weiterkultivierung schlussendlich auch
das Auswachsen neuer Gefäße aus den bereits vorhandenen erreicht werden kann [47]. Es
konnte gezeigt werden, dass auf diese Weise prävaskularisierte Gewebekonstrukte nach
Implantation in Tiermodelle bereits nach kurzer Zeit an das Blutgefäßsystem des Wirtes
angeschlossen sind und die Perfusion der neugebildeten Kapillarstrukturen stattfindet
[48].
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Abbildung 1.4: Blutgefäßbildung mittels Vaskulogenese und Angiogenese. (A) Im Zuge der
Vaskulogenese kommt es zur Zusammenlagerung von ECs oder endothelialen Progenitoren, welche so
unter Entstehung eines Lumens de novo ein neues Blutgefäß bilden. (B) Die Angiogenese ist durch die
Aktivierung einzelner ECs – den sogenannten Tip-Zellen – in einer bestehenden Kapillare gekennzeichnet,
welche im Folgenden durch Proliferation der Stalk-Zellen sowie Migration eine Aussprossung aus dem
bestehenden Gefäß bilden. Verändert nach [49]
1.3 Knochenersatz und Knochen-Tissue-Engineering
Mit 2,2 Millionen Fällen weltweit jährlich stellt Knochen eines der am häufigsten trans-
plantierten Gewebe dar [50]. Zwar ist Knochen ein regenerierbares Gewebe, jedoch reichen
die körpereigenen Reparaturmechanismen in vielen Fällen, wie beispielsweise einer vorlie-
genden Osteoporose, schlechter Knochenheilung und Diabetes, sowie bei großen Defekten
nicht aus, um das fehlende Gewebe zu ersetzen [50].
Der in diesen Fällen heutzutage angewandte Goldstandard umfasst den Ersatz des ver-
lorenen Gewebes durch autologen Knochen, welcher dem Patienten an anderer Stelle
des Körpers entnommen wird [51]. Aufgrund der begrenzten Menge an entnehmbarem
Gewebe sowie des Risikos auftretender Co-Morbiditäten werden alternative Methoden
zur Behandlung der Defekte angestrebt. Ziel ist dabei immer, die natürliche Morphologie
und Funktion des betroffenen Gewebes möglichst umfassend wiederherzustellen [38].
1.3.1 Verfahren in der klinischen Anwendung
In der Klinik eingesetzte Methoden zur Knochenregeneration werden generell in vier
Kategorien eingeteilt [52]:
1. Verwendung osteogener Materialien (zu welchen neben autologen Knochentrans-
plantaten auch autologes Knochenmark gezählt wird), welche lebende osteogene
Vorläuferzellen enthalten, die zur Neubildung von Knochengewebe fähig sind.
2. Nutzung osteokonduktiver Materialien wie Keramiken, Calciumphosphat oder allo-
und xenogener Transplantate, welche als Gerüst für die Gewebeneubildung dienen.
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3. Einsatz osteoinduktiver Materialien, die eine osteogene Differenzierung von Vorläufer-
in Knochenzellen induzieren und BMPs sowie Proteine des Wnt-Signalweges umfas-
sen.
4. Zusatz von Gewebereparatur-Faktoren wie bFGF oder des aus Thrombozyten
abgeleiteten Wachstumsfaktors (PDGF, engl. platelet-derived growth factor), die
zwar nicht knochenspezifisch wirken, jedoch in der Frakturheilung eingesetzt werden.
Die Nutzung osteokonduktiver Trägermaterialien, welche den Defektbereich ausfüllen und
dadurch ein Einwachsen von Knochenzellen und die Bildung von neuem Knochengewebe
ermöglichen, bringt in der Klinik bereits gute Ergebnisse [53, 54]. Kommerziell erhältliche
Materialien umfassen hauptsächlich synthetische Produkte verschiedener Hersteller (z.B.
SBM (F), Biovision (D), Medbone (P)), welche größtenteils aus β-Tricalciumphosphaten
(β-TCP) sowie Mischungen mit HAp bestehen. Einzelne Hersteller (z.B. Tecres (I)) bieten
hier auch Kombinationen der mineralischen Phase mit synthetischen Polymeren an, die
eine verbesserte mechanische Stabilität der Implantate mit sich bringen.
Auch Produkte xenogenen Ursprungs werden angeboten, wobei es sich größtenteils
um bovines, dezellularisiertes Kollagengerüst handelt (z.B. Osteovit® von Braun (D),
Straumann® XenoGraft von Straumann (D)). Zudem sind Produkte allogenen Ursprungs
auf dem Markt (z.B. PUROS® von Zimmer Biomet (CH)), welche aus humanem Spen-
derknochen gewonnen werden.
Angeboten werden die Produkte in unterschiedlichen Formen, so sind zuschneidbare porö-
se Blockstrukturen ebenso erhältlich wie granuläre Produkte oder aushärtbare Zemente.
Die Materialien sind in aller Regel bioresorbierbar, sodass aus dem umgebenden Gewebe
einwachsende Zellen das Implantatmaterial durch natürliches Knochengewebe ersetzen
können.
Erste klinische Studien zeigten zudem bereits positive Effekte einer zusätzlichen Funk-
tionalisierung der eingesetzten Trägermaterialien mit Wachstumsfaktoren [55, 56]. So
verlief die Heilung in mit bFGF modifizierten Hydrogelen ausgestatteten Frakturbereichen
schneller als in Kontrollgruppen [56]. Auch durch das Einbringen von autologen Knochen-
markpräparaten, als alleinigen Faktor oder gemeinsam mit einem Trägermaterial, ließ sich
in einzelnen klinischen Studien eine signifikant verbesserte Heilung von Knochendefekten
mit kritischer Größe zeigen [57, 58].
1.3.2 Knochen-Tissue-Engineering
Trotz guter Ergebnisse bei der Anwendung materialbasierter Ansätze reichen diese bei
großen Defekten und den bereits erwähnten Vorerkrankungen oftmals nicht aus [50]. Die
Transplantation autologer Knochengewebe bleibt daher nach wie vor der Goldstandard in
der rekonstruktiven Medizin [38]. Da die Verfügbarkeit patienteneigenen Spendergewebes
jedoch begrenzt ist und der Therapieerfolg stark von der Qualität des Spendergewebes
abhängt, beschäftigt sich seit einigen Jahren die als Tissue Engineering (TE) bekannte
Disziplin damit, neben anderen humanen Geweben auch Knochengewebe aufzubauen.
Knochenvorläuferzellen, eine extrazelluläre Matrix (engl. extracellular matrix, ECM) und
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Abbildung 1.5: Prinzip des Tissue Engineerings. Im Rahmen des TE erfolgt die Zellisolation aus
Spender- oder Patientenbiopsien und die anschließende Zellvermehrung in vitro. Die Zellen werden dann
auf ein Trägermaterial ausgesät und gegebenenfalls erfolgt die Zugabe von Zytokinen, entweder über das
Zellkulturmedium oder in an die Trägerstruktur immobilisierter Form. Das zellhaltige Konstrukt wird in
vitro kultiviert und im Folgenden entweder dem Patienten als Implantat eingesetzt oder als Testsystem
verwendet.
Zytokine – die den TE-Ansatz charakterisierenden Komponenten (Abbildung 1.5) – stellen
dabei die klassischen Elemente für die erfolgreiche Erzeugung von Knochentransplanta-
ten dar und vermitteln die Bildung von Knochenmatrix, die Osteokonduktion und die
Osteoinduktion [38]. Als Trägermaterialien werden oftmals Calciumphosphatkeramiken
eingesetzt (Übersicht in [59]).
Zwar wurde in einigen Fällen auch der Ansatz einer Co-Kultur verfolgt, um mit der
gemeinsamen Kultivierung von Osteoblasten und Osteoklasten den gesamten Knochenme-
tabolismus darzustellen [60, 61], die regenerative Medizin beschränkt sich beim Aufbau
von Knochenersatzkonstrukten jedoch meist auf den knochenaufbauenden Aspekt. Dabei
wurden in vitro und in Tierversuchen schon erste Erfolge erzielt (Übersicht in [50]), in
der Klinik konnten die TE-basierten Ansätze bisher jedoch noch nicht überzeugen. Als
Gründe hierfür gelten neben einer nicht ausreichenden Zellzahl und -qualität vor allem
die nach wie vor eingeschränkten Möglichkeiten zur Implementierung einer funktionalen
Vaskularisierung, welche die Versorgung der zellularisierten Implantate sicherstellt [62].
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1.3.3 Zellquellen für das Knochen-Tissue-Engineering
Für die Herstellung eines TE-Konstruktes wird eine gut verfügbare Zellquelle benötigt.
Um Abstoßungsreaktionen zu verhindern und das Risiko von Infektionen gering zu halten,
wird im Bereich des TE und der regenerativen Medizin die Verwendung autologer Zellen
angestrebt. Einige Studien verwenden primäre Osteoblasten (zusammengefasst in [63]),
jedoch bieten adulte Stammzellen gegenüber ausdifferenzierten Zellen viele Vorteile:
Stammzellen haben – je nach Zelltyp – ein ausgeprägtes Differenzierungspotential und
können zur Erzeugung verschiedener Gewebearten herangezogen werden [64]. Sie haben
ein hohes Proliferationspotential und können damit den oftmals hohen Zellbedarf der
TE-Ansätze decken. Auch sind sie in vielen Fällen mit minimal-invasiven Eingriffen
gewinnbar. Zudem ist die Verwendung adulter Stammzellen gegenüber der Nutzung
pluripotenter embryonaler Stammzellen ethisch unbedenklich [64].
Im Bereich des Knochen-TE werden meist Knochenvorläuferzellen in Form von MSCs
verwendet. Neben ihrem osteogenen Differenzierungspotential tragen sie, wie in Abschnitt
1.2 bereits erwähnt, perizytenähnliche Eigenschaften und unterstützen so die Blutgefäßbil-
dung. Zudem weisen aktuelle klinische Studien vermehrt darauf hin, dass MSCs nicht nur
wegen ihres Differenzierungspotentials, sondern vor allem auch aufgrund der Sekretion
wichtiger Signalmoleküle eine tragende Rolle in der Knochenregeneration innehaben
[38, 65].
Knochenmark ist seit langem als Quelle für MSCs bekannt und stellt nach wie vor eine
der am häufigsten genutzten Stammzellquellen für Forschung und präklinische Studien
dar [50]. Aufgrund der Risiken bei der Knochenmarksentnahme und der relativ geringen
Zellausbeute [66] werden jedoch alternative Stammzellquellen erforscht.
Die Isolation von MSCs aus Fettgewebe stellt eine interessante Alternative dar, da diese
Stammzellen (engl. adipose-derived stem cells, ASCs) ein den aus dem Knochenmark
stammenden MSCs ähnliches Genexpressionsmuster und Differenzierungspotential auf-
weisen [67]. Zudem sind die für die Gewinnung notwendigen Eingriffe weniger invasiv und
die Zellausbeute bedeutend höher als bei der Gewinnung aus Knochenmark [66]. Auch
ihre Eignung für die Unterstützung der Vaskularisierung wird vergleichbar zu der von
MSCs eingeschätzt [33, 50]. Das Potential der ASCs zur Differenzierung in osteogene
Richtung und zur Knochenbildung wird jedoch teilweise noch kontrovers diskutiert und
soll in weiteren In-vitro- und In-vivo-Langzeitstudien untersucht werden [50, 67].
ASCs – die auch in der vorliegenden Arbeit Verwendung fanden – werden aufgrund ihrer
relativ einfachen Gewinnung in der regenerativen Medizin immer beliebter. Nachdem
Zuk et al. [66] sie im Jahr 2001 zum ersten Mal als Alternative zu MSCs aus dem
Knochenmark beschrieben, wurden der Isolation, der Charakterisierung und der Nutzung
der aus Fettgewebe gewonnen Stammzellen eine Vielzahl von Artikel gewidmet [67–69].
Gewonnen über verschiedene Enzymverdau-, Zentrifugations- und Waschschritte aus
Lipoaspirat oder subkutaner Fettgewebeexzision liegen die Stammzellen in der sogenann-
ten stromal-vaskulären Fraktion (SVF) vor, einer Mischung aus Präadipozyten, ECs,
glatten Muskelzellen, Fibroblasten, Makrophagen, Erythrozyten und MSCs [67]. Über
die Adhäsion an die Kuststoffoberflächen von Gewebekulturflaschen und die Kultivie-
rung in speziellen Zellkulturmedien werden daraus schlussendlich die ASCs selektiert.
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Charakterisiert sind diese Zellen nach einer Übereinkunft der International Federation
for Adipose Theapeutics and Science (IFATS) und der International Society for Cellular
Therapy (ISCT) durch drei Minimalkriterien [67]:
1. Ihre Fähigkeit, an Kunststoffoberflächen zu adhärieren.
2. Ihr Differenzierungspotential in adipogene, osteogene und chondrogene Richtung.
3. Die Expression spezifischer Oberflächenmarker.
Zu den standardmäßig untersuchten Markerproteinen zählen diverse Cluster of Differen-
tiation auf den Zelloberflächen; so sind CD44, CD73, CD90 und CD105 Positivmarker
für ASCs, während der endotheliale Marker CD31 sowie der als Marker für Zellen häma-
topoetischen Ursprungs geltende CD45 als Ausschlussmarker genutzt werden [67, 68].
1.3.4 Osteogene Differenzierung in vitro
Anders als in vivo fehlen in einem In-vitro-Ansatz die Faktoren, welche die Differenzie-
rung der Zellen und die Entwicklung der Gewebe vorantreiben. Isolierte Prozesse wie die
Entwicklung von Osteoblasten aus Stammzellen müssen daher mit exogenen Faktoren
induziert und unterstützt werden. Über Faktoren, die dem Medium zugefügt werden,
kann dies am einfachsten erreicht werden. Standardmäßig eingesetzte Stoffe sind hier
β-Glycerophosphat (β-Gly), L-Ascorbinsäure-2-phosphat (L-Asc) und Dexamethason
(Dex).
Dex ist ein synthetisches Kortikosteroid, welches die natürlich im Körper vorkommenden
Glukokortikoide imitiert [70] und die Runx2-Expression induziert [71]. Der Faktor kann
an verschiedenen Stellen des Differenzierungsprozesses wirken und in Osteoblasten die
ALP-Expression erhöhen [72, 73], die Synthese von Knochenproteinen wie Kollagen Typ
I und OCN jedoch auch hemmen [74]. Zugleich wurde in verschiedenen Studien eine
proliferationsfördernde Wirkung von Dex beschrieben [72, 75, 76]. Dex gilt in humanen
MSCs als notwendiger Faktor für deren osteogene In-vitro-Differenzierung und Initiierung
einer Mineralisierung [76, 77], und muss in einem frühen Stadium der Differenzierung
verabreicht werden [72]. Als wirksam erachtete Konzentrationen liegen zwischen 10 und
100 nM [78].
L-Asc, eine stabilere Alternative zu der unter Kulturbedingungen instabilen L-Ascorbin-
säure, hat in osteogenen Progenitorzellen und Osteoblasten die Funktion, die Proliferation
zu unterstützen und die Expression von Proteinen wie Kollagen und ALP zu induzieren
[79, 80]. Das Molekül wirkt als Co-Faktor für ein Enzym der Prokollagen-Synthese [81].
β-Gly dient in der osteogenen Differenzierung als organische Phosphatquelle, indem es
von ALP zu anorganischem Phosphat gespalten wird. [78]. Überdies wirkt anorganisches
Phosphat als intrazelluläres Signalmolekül, welches die Expression knochenassoziierter
Gene wie BMP-2 reguliert [82].
Auch natürliche Wachstumsfaktoren, welche in der osteogenen Differenzierung und der
Knochenentwicklung eine Rolle spielen und in Abschnitt 1.1.2 bereits beschrieben wurden,
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können in vitro die Osteoblastenentwicklung unterstützen. Bezüglich des Kultursubstrates
wurde gezeigt, dass prämineralisierte ECM die osteogene Differenzierung unterstützt [83].
Ebenso konnte die Stammzellkultur auf ECM-Proteinen wie Kollagen Typ I, Fibronectin
oder Vitronectin die Osteoblastendifferenzierung und Matrixmineralisierung positiv be-
einflussen [84, 85].
Einen weiteren Faktor für die erfolgreiche ostoegene Differenzierung in vitro stellt die Aus-
saatdichte der Zellen dar, welche positiv mit der Ablagerung von Calcium korreliert [86].
Zudem belegen Studien, dass auch die Perfusionskultur [87, 88], das Aufbringen zyklischer
Belastung [89, 90] sowie das Anlegen eines elektrischen Feldes [91] die Differenzierung
von Stammzellen in Osteoblasten induzieren und fördern können.
1.3.5 Vaskularisierung durch Co-Kultivierung
Die Versorgung eines mittels TE hergestellten Gewebekonstruktes mit Blutgefäßen und
die daraus resultierende Versorgung der im Gewebe enthaltenen Zellen mit Nährstoffen
und Sauerstoff sowie der Abtransport von Abfallstoffen stellen nach wie vor eine große
Hürde im TE dar [29]. Nach Implantation eines avaskulären zellhaltigen Konstruktes
ist die Versorgung der Zellen zunächst auf die Diffusion der Nährstoffe ins Gewebe und
damit auf eine Eindringtiefe von ca. 200 µm beschränkt, was bei größeren Konstrukten
zur Minderversorgung und letztendlich zum Absterben der Zellen führt. Die zügige
Vaskularisierung des Implantats und die Anastomose an das vorhandene Gefäßsystem
gelten daher als Schlüsselfaktoren für den erfolgreichen Einsatz von TE-Produkten [62].
Neben der Förderung eines schnellen Einwachsens von Kapillarstrukturen aus dem
umgebenden Gewebe wird in einem anderen Ansatz eine Prävaskularisierung, also die
In-vitro-Ausbildung eines Kapillarsystems in dem hergestellten Konstrukt angestrebt,
was die zügige Anastomose der gebildeten Kapillarstrukturen an das Gefäßsystem des
umgebenden Gewebes erlaubt [92, 93].
Im menschlichen Körper sind die verschiedenen Gewebe aus diversen Zelltypen mit
unterschiedlichen Aufgaben aufgebaut. Um diese Komplexität in vitro zu einem gewissen
Grad nachzubilden, werden Co-Kultur-Systeme eingesetzt. In diesen werden verschiedene
Zelltypen in indirektem oder direktem Kontakt miteinander kultiviert und können – wie
dies in vivo der Fall ist – miteinander kommunizieren [94].
In indirekten Systemen, in welchen die Zellen räumlich voneinander getrennt vorliegen,
findet dieser Austausch über sogenannte parakrine Signale statt, also von den Zellen
sekretierte Botenstoffe, welche von den anderen Zellen erkannt werden. In einer direkten
Kultur kann neben parakrinen Signalen auch der direkte Zell-Zell-Kontakt zur Signal-
übertragung genutzt werden [95].
Co-Kultur-Systeme werden bereits für den Aufbau verschiedener Gewebetypen verwendet
[96–98]. Als wichtige Ansätze für eine zügige Vaskularisierung eines Knochenkonstruktes
im TE gelten – wie in Abbildung 1.6 dargestellt – sowohl die Co-Kultivierung von
osteogenen mit angiogenen Zellen [47], als auch die gemeinsame Kultivierung von ECs
und MSCs für die Stabilisierung gebildeter Gefäßstrukturen [94]. Neben dem direkten
Zell-Zell-Kontakt, der beispielsweise im Rahmen der Stabilisierung von Kapillarstrukturen
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Abbildung 1.6: Prinzipien der Co-Kultur im Knochen-Tissue-Engineering. Unter dem Ein-
fluss angiogener Faktoren führt die Co-Kultivierung von Stammzellen und ECs zur Ausbildung von
Kapillarstrukturen, welche im Folgenden von aus Stammzellen differenzierten Perizyten stabilisiert
werden. Der Einfluss osteogener Faktoren hingegen induziert die Differenzierung der Stammzellen zu
Osteoblasten. Diese synthetisieren zum einen eine Knochenmatrix, beeinflussen durch die Exkretion von
Wachstumsfaktoren jedoch auch die Bildung von Kapillarstrukturen durch ECs, welche durch die Wachs-
tumsfaktorausschüttung ihrerseits die Osteoblastendifferenzierung und Knochenbildung unterstützen.
Verändert nach [93].
durch perivaskuläre Zellen eine Rolle spielt, sind vor allem eine Reihe von Wachstums-
faktoren für die Kommunikation zwischen den Zelltypen und die Induktion verschiedener
Zellreaktionen verantwortlich.
Die Gefäßstrukturbildung und der Knochenmatrixaufbau werden in vitro wie in vivo –
wie in Abbildung 1.7 dargestellt – von diversen Faktoren gesteuert, wobei viele der hier
vorkommenden Faktoren beide Prozesse gleichermaßen beeinflussen [25, 99].
Eines der Schlüsselmoleküle für die Initiierung von Kapillaraussprossungen stellt das
unter anderem von Osteoblasten synthetisierte VEGF dar [100], welches an seinen Re-
zeptor auf ECs, die im intakten Endothel normalerweise inaktiv vorliegen, bindet und
die Zellen dadurch aktiviert [101] und zur Proliferation und Migration anregt. Aktivierte
ECs bilden dann eine in das umliegende Gewebe einsprossende Kapillare, was mit einem
Auflösen der Zell-Zell-Kontakte der ECs untereinander, der Proliferation der ECs und
einer Degradation der Basalmembran durch Plasmine [102] und der umgebenden Matrix
durch Matrixmetalloproteinasen (MMPs) einhergeht [101].
Ein weiterer wichtiger Faktor ist das bFGF, welches von verschiedenen Zelltypen, unter
ihnen Fibroblasten, ECs und Osteoblasten, synthetisiert wird [25], die Proliferation sowie
die für die Angiogenese ausschlaggebende Migration der ECs fördert und die Wirkung
von VEGF synergistisch erhöht [100]. Der Wachstumsfaktor PDGF, welcher von den
aussprossenden ECs gebildet wird, dient schließlich zum einen der Rekrutierung von
Perizyten zur Stabilisierung der neugebildeten Kapillare, zum anderen auch der Induktion
der Stammzelldifferenzierung in Perizyten [101]. Diese exkretieren wiederum Angiopoietin
(Ang-1), welches unter anderem die endothelialen Zell-Zell-Kontakte sowie die Interakti-
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on zwischen ECs und perivaskulären Zellen fördert, die Reifung der gebildeten Gefäße
reguliert und damit deren langfristige Stabilität sicherstellt [103].
Die Interaktionen zwischen ECs und perivaskulären Zellen wurde in verschiedenen Studien
untersucht. Verschiedene Zelltypen wurden hierbei hinsichtlich ihrer kapillarstabilisie-
renden Eigenschaften evaluiert. Der Vergleich von MSCs aus dem Knochenmark mit
MSCs aus Nabelschnurvene und -arterie zeigte, dass lediglich die Stammzellen aus dem
Knochenmark die von ECs gebildeten Lumenstrukturen stabilisieren konnten [104].
Trkov et al. wiesen die abstandsabhängige Migration von MSCs in Richtung von Ka-
pillarstrukturen nach, welche im direkten Kontakt der beiden Zelltypen, der MSC-
Differenzierung in Perizyten und der Stabilisierung der gebildeten EC-Strukturen resul-
tierte [104]. Chwalek et al. verwendeten MSCs, glatte Muskelzellen und Fibroblasten
als Unterstützerzellen, und wiesen bei Nutzung von MSCs die höchste Netzwerkdichte
und -länge nach [100]. Kunz-Schughart et al. entwickelten ein Co-Kultur-System mit
ECs und Fibroblasten in Sphäroiden ohne Zusatz einer Matrixkomponente, und zeigten
die Ausbildung stabiler EC-Strukturen [105]. Auch Sukmana et al. arbeiteten mit Fibro-
blasten als Unterstützerzellen, und stellten bei deren Anwesenheit eine ausgeprägtere
Kapillarbildung im Vergleich zu Kontrollen ohne Fibroblasten, sowie die Ausbildung von
Lumina in den Kapillarstrukturen fest [106].
Stammzellen aus unterschiedlichen Quellen scheinen zudem einen Einfluss auf die von ECs
für die Matrixdegradation ausgeschütteten Proteasen zu haben [107]. So induzieren MSCs
aus Knochenmark die MMP-vermittelte Degradation, während ASCs die Expression von
Plasmin fördern und die Angiogenese auf diese Weise unterstützen.
Auch die osteogene Differenzierung von Osteoprogenitoren in Osteoblasten sowie die
darauf folgende Synthese einer Knochenmatrix wird von Wachstumsfaktoren beeinflusst
und gesteuert. Einen der ausschlaggebenden Faktoren stellt hier das von ECs gebildete
BMP-2 dar, dessen Synthese durch das von Osteoblasten gebildete VEGF induziert
wird [108]. Es treibt zusammen mit TGF-β und bFGF die Proliferation und osteogene
Differenzierung von Osteoprogenitoren voran [11, 76]. Ebenso wird auch die Synthese von
Knochenmatrixbestandteilen durch BMP-2 induziert, und in Anwesenheit von TGF-β
weiter verstärkt.
Auch bFGF beeinflusst die Wirkung von BMP-2, dient als dessen Regulator und führt zu
einem synergistischen Effekt, wobei bFGF in den ersten Stufen der Knochenentwicklung
eine Rolle spielt, während BMP-2 die Mineralisierung steuert [11]. PDGF scheint für die
osteogene Differenzierung zwar nicht notwendig zu sein, verstärkt jedoch die Reaktion
von Stammzellen – speziell von ASCs – auf osteogene Signale [109].
Viele Studien beschreiben die erfolgreiche Co-Kultivierung von ECs und Osteopro-
genitorzellen oder Osteoblasten in vitro auf unterschiedlichen Trägermaterialien und
Oberflächen. So kultivierten Valenzuela et al. osteogene und endotheliale Vorläuferzellen
auf Zellkultur-Oberflächen und in Matrigel-Assays, und wiesen nach, dass die Kombi-
nation aus differenzierten ECs und wenig differenzierten Osteoblasten-Vorläufern die
vielversprechendste der von ihnen verwendeten Zelltyp-Kombination darstellt [110].
Ungerer et al. nutzten verschiedene in der Klinik eingesetzte Knochenersatzmaterialien
als Trägermaterial für die 3D-Co-Kultur [111], und konnten bei der gemeinsamen Kultur
Kapitel 1. Einleitung 18
Abbildung 1.7: Kommunikation zwischen Stammzellen, Osteoblasten, ECs und perivasku-
lären Zellen im Rahmen der Co-Kultur. Der Austausch von Wachstumsfaktoren und Botenstoffen
zwischen MSCs, ECs, Osteoblasten und Perizyten induziert Prozesse wie die Knochenmatrixbildung, die
Proliferation und Migration von ECs, sowie die Bildung stabiler Kapillarstrukturen und einer Basalmem-
bran.
der beiden Zelltypen auch ohne Zusatz angiogener Faktoren die Ausbildung und Langzeit-
stabilität mikrokapillarer Strukturen beobachten. Murphy et al. verkapselten MSCs und
endotheliale Vorläuferzellen in Fibringele, und konnten eine verstärkte Mineralisierung
nachweisen [112], was auf das von den EC-Vorläuferzellen gebildete BMP-2 zurückzufüh-
ren war.
Wichtige Faktoren für die erfolgreiche Co-Kultur von osteogenen und endothelialen Zellen
sind die verwendeten Zellkulturmedien sowie die Reihenfolge deren Zugabe. Generell
können entweder mit verschiedenen Wachstumsfaktoren versetzte Endothelzellmedien,
osteogene Medien oder eine Mischung beider Medientypen in unterschiedlicher Abfolge
eingesetzt werden. In einer Studie von Ma et al. war die Induktion einer Mineralisierung
lediglich bei Verwendung von reinem osteogenem Medium, nicht jedoch bei Einsatz einer
Mischung mit endothelialem Medium nachweisbar [113].
Correia et al. zeigten hingegen, dass durch die sequentielle Zugabe von Endothel- und
im Anschluss von osteogenem Medium die Ausbildung sowohl einer Vaskularisierung,
als auch der Knochenmatrix am erfolgreichsten ist [93]. In einer weiteren Studie, die
ebenfalls die Evaluation der optimalen Medienkomposition und -reihenfolge zum Ziel
hatte, zeigte sich die osteogene Differenzierung von auf einer Trägerstruktur ausgesäten
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ASCs in osteogenem Medium mit nachfolgender Zugabe einer ASC-haltigen Fibrinlösung
und der weiteren Kultur in EGM-2 als am besten geeignet, wobei in diesem Ansatz
keine vollständige Vaskularisierung mit lumenhaltigen Strukturen erreicht werden konnte
[114]. Als entscheidende Faktoren für die Ausbildung von Gefäßstrukturen wurden in
zahlreichen Studien die Wachstumsfaktoren VEGF [115] und bFGF [106] identfiziert,
während BMP als Hauptfaktor für die osteogene Differenzierung und Induktion der
Matrixbildung nachgewiesen wurde [116].
1.4 Bioprinting
Additive Fertigungsverfahren stellen auch im Bereich der Knochen-Regeneration eine
vielversprechende und zukunftsweisende Technologie dar, da sie es erlauben, unter Einsatz
bildgebender Verfahren wie der Computertomographie computergestützt patientenspezi-
fische Implantate anzufertigen.
Ein Ansatz, welcher in der Klinik bereits Anwendung findet, ist die Erzeugung von
Trägermaterialien mit spezifischer Geometrie und Porosität, welche dem Patienten an der
Defektstelle implantiert werden können und mechanische Stabilität verleihen sowie eine
kosmetische Rekonstruktion erlauben [117]. Verarbeitet werden hierbei hauptsächlich
keramische, polymere und Komposit-Materialien, die mittels Methoden wie der Ste-
reolithographie, des Pulverbett- und des Schmelzschichtverfahrens schichtweise in die
gewünschten Formen überführt werden (zusammengestellt in [118]).
Um eine Biologisierung der Implantate zu erreichen, wird in der präklinischen Forschung
die nachträgliche Besiedlung der gedruckten Trägermaterialien angestrebt [119]. Hierbei
werden gewebespezifische Zellen auf den 3D-Konstrukten kultiviert, was die Synthese
einer zelleigenen Matrix und teilweise sogar den Ersatz der gedruckten Struktur durch
zelleigenes Material zum Ziel hat. Problematisch ist hier zum einen eine unzureichende
Kontrolle über die Verteilung und Positionierung der Zellen im Konstrukt, und zum
anderen die fehlende Vaskularisierung, welche bei größeren Implantaten zu einer Minder-
versorgung der Zellen und deren Absterben führt, wenn Gefäße aus dem umliegenden
Gewebe nicht schnell genug einwachsen.
Das Bioprinting hingegen erlaubt es, gewebetypische Zellen und Biomaterialien compu-
tergestützt und ortsaufgelöst in vorgegebenen 3D-Geometrien anzuordnen und damit
schichtweise die Mikroarchitektur und funktionellen Einheiten von nativem Gewebe
nachzubilden [120]. Es werden drei Techniken unterschieden [118], welche in Abbildung
1.8 dargestellt sind.
Bei lasergestützten Verfahren (Abbildung 1.8 A) werden zellhaltige Biotinten mit einem
Viskositätsbereich von 1-300 mPa·s mittels eines Laserstrahls von einem Trägermaterial,
welches aus einer laserabsorbierenden Schicht und einer Spenderschicht aufgebaut ist,
auf das gewünschte Substrat überführt. Die Volumina der erzeugten Tropfen können
bis auf 20 µL gesenkt werden, was je nach Methode eine hohe Auflösung von bis zu
100 µm ermöglicht. Das Verfahren ist zudem kontaktfrei und die durchschnittlich erreichte
Zellviabilität mit 95 % sehr hoch, was unter anderem den fehlenden Düsen zu verdanken
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ist, wodurch hohe Scherkräfte, die bei anderen Verfahren auftreten, vermieden werden.
Ein der hohen Genauigkeit der Methode geschuldeter Nachteil ist eine – trotz sehr
schneller Druckgeschwindigkeiten – verhältnismäßig lange Dauer des Druckvorgangs und
die Notwendigkeit einer schnellen Vernetzung aufgrund der geringen Tintenviskositäten
[118, 120].
Die in Abbildung 1.8 B dargestellten inkjetbasierten Verfahren beruhen auf der piezoge-
steuerten oder thermischen Erzeugung von Tintentropfen, was eine sehr hohe Auflösung
von bis zu 10 µm ermöglicht, andererseits jedoch ebenfalls zu eher langen Verarbeitungs-
zeiten führt. Die Materialauswahl ist bei den inkjetbasierten Verfahren aufgrund der
Notwendigkeit der Tropfenbildung vor allem durch die Oberflächenspannung sowie die
Viskosität eingeschränkt, welche aufgrund der geringen Düsendurchmesser und der auf
die Zellen wirkenden Scherkräfte mit <10 mPa·s verhältnismäßig gering ausfallen muss
[121] und nach dem Ablegen ein schnelles Aushärten der Tinte erfordert. Zudem ist
die einsetzbare Zelldichte mit maximal 106 Zellen pro Milliliter eher gering [122]. Die
Methode ist ebenfalls kontaktfrei, was das Kontaminationsrisiko senkt. Die erreichbare
Zellviabilität liegt typischerweise bei >85 %.
Als drittes Verfahren soll das extrusionsbasierte Drucken vorgestellt werden (Abbildung
1.8 C), welches auch in der vorliegenden Arbeit verwendet wurde. Hierbei wird zellhaltige
Tinte pneumatisch, mechanisch oder durch einen Elektromagneten gesteuert extrudiert
und als Filament mit einem Durchmesser von 150-300 µm schichtweise abgelegt [123].
Im Vergleich zu den düsenfreien und tropfenbasierten Verfahren ist der extrusionsbasier-
te Druck deutlich schneller, was sich jedoch in einer geringeren Auflösung im Bereich
von 200-1000 µm niederschlägt. Das Verfahren erlaubt die Verarbeitung einer großen
Bandbreite an Materialien – zellhaltige Hydrogele, dezellularisierte Matrix, Zellaggregate
(zusammengestellt in [123]) – mit Viskositäten im Bereich von 30 bis 6x107 mPa·s und
sehr hohen Zelldichten [122, 124]. Ein Nachteil der Methode sind die hohen Scherkräfte,
welche aufgrund hoher Tintenviskositäten während des Druckprozesses in der Düse oder
Kanüle auftreten können, und einer daraus resultierenden verringerten Zellviabilität von
durchschnittlich 80-90 % [125].
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Abbildung 1.8: Übersicht über die verschiedenen Verarbeitungsprinzipien des Bioprinting.
(A) Lasergestützte Verfahren, bei denen die Biotinte tropfenweise durch einen Laserpuls von einer
Spenderschicht auf das Substrat gelenkt wird, (B) inkjetbasierte Verfahren, bei denen die Tropfenbildung
thermisch oder piezoelektrisch gesteuert sein kann, sowie (C) Mikroextrusionsverfahren, bei denen aus
der Biotinte pneumatisch, kolbengesteuert oder mittels einer Schneckenpresse Filamente gebildet werden.
Verändert nach [125]
1.4.1 Biotinten und resultierende Hydrogele
Mischungen aus Zellen, nicht-lebenden Materialien und Vernetzungsagenzien, deren Ver-
arbeitung zu 3D-Strukturen beim Bioprinting im Mittelpunkt steht, werden häufig als
Biotinten bezeichnet. Aufgrund ihrer Zellfreundlichkeit, die hauptsächlich aus der hohen
Wasseraufnahmekapazität und der strukturellen Nähe zur natürlichen ECM resultiert
[126], sowie ihrer anpassbaren Materialeigenschaften [127] sowohl in mechanischer als auch
in chemischer Hinsicht, werden meist Hydrogele bzw. deren Vorläufer für die Herstellung
dieser Tinten eingesetzt.
So wurden in Studien zum Bioprinting von TE-Konstrukten bereits eine große Bandbreite
an synthetischen Polymeren wie Poloxamer 407 [128], Polycaprolacton (PCL) [129, 130],
Polyethylenglycol (PEG) [131] sowie an natürlichen Polymeren wie beispielsweise Ge-
latine [128, 132], Agarose [133, 134], Gellan [135], Hyaluronsäure [136] oder Alginat
[132, 134, 137] eingesetzt, welche mittels additiver Fertigungsverfahren zu zellhaltigen
Hydrogelen verarbeitet wurden.
Auch dezellularisierte ECM wurde bereits als gewebespezifische Tinte für die Zellverkap-
selung eingesetzt [138]. Zudem sind eine Reihe von Biotinten auf Basis verschiedener
natürlicher und synthetischer Ausgangsmaterialien kommerziell erhältlich (zusammenge-
stellt in [120]).
Die Anforderungen an Materialien, welche für die Biotintenherstellung für die additive
Fertigung von zellhaltigen Gewebeäquivalenten eingesetzt werden sollen, sind vielfältig
[117]: Zunächst müssen die Viskosität und Oberflächenspannung die Verarbeitung der
Tinte mit dem gewünschten Drucksystem erlauben. Die Viskosität ist hier von besonderer
Bedeutung, sie sollte für das Extrusionsprinting >30 mPa·s sein [124] und die Tinte, auch
um Zellschädigungen durch hohe Scherkräfte zu verhindern, optimalerweise ein scherver-
dünnendes Verhalten aufweisen [139]. Das bedeutet, dass die Tinte unter Einfluss hoher
Schergeschwindigkeiten während des Extrusionsvorganges in der Kanüle eine geringere
Viskosität aufweist, während nach der Extrusion und vor dem Vernetzungsschritt die
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gedruckte Struktur formstabil vorliegt.
Zudem müssen die mechanischen Eigenschaften der resultierenden Hydrogele die ge-
wünschte Zellreaktion, beispielsweise die Stammzelldifferenzierung in einen bestimmten
Zelltyp, erlauben. Hier ist neben der Festigkeit der Gele auch deren Verformbarkeit und
Degradierbarkeit durch die Zellen ausschlaggebend [127].
Im Hinblick auf die Zellverkapselung muss eine Biokompatibilität des Materials sicher-
gestellt sein, sowie im Optimalfall die Biodegradabilität der resultierenden Hydrogele,
um den Aufbau einer zelleigenen Matrix zu ermöglichen. Bei Implantation in einen
Organismus muss zudem sichergestellt sein, dass bei der Degradation keine schädlichen
Nebenprodukte entstehen.
Bei der Vernetzung, welche je nach Verarbeitungsmethode sehr zügig vonstatten gehen
muss, wird unterschieden zwischen reversiblen und kovalenten Prozessen. Eine physikali-
sche Vernetzung, beispielsweise thermisch induziertes Gelieren [140], bildet Hydrogele,
welche lediglich über schwache physikalische Kräfte wie Wasserstoffbrücken stabilisiert
sind. Diese sind jedoch unter physiologischen Bedingungen nicht stabil, und finden im
TE daher nur begrenzt Anwendung, beispielsweise als Opfermaterialien, die nach dem
Drucken herausgelöst werden [141].
Kovalente Vernetzungsreaktionen hingegen führen zur Ausbildung stabiler Hydrogele,
welche auch unter physiologischen Bedingungen ihre Form und Eigenschaften beibehalten.
Typische Polymerisationsreaktionen sind hierbei enzymatisch induziert, beispielsweise die
Fibrinbildung aus Fibrinogen unter Einfluss des Enzyms Thrombin, oder chemisch verur-
sacht wie die calciumabhängige Gelierung von Alginat [140] oder eine photoinduzierte
Vernetzung methacylierter synthetischer [142] und natürlicher Polymere [121, 143].
Die photoinduzierte Polymerisation hat hier gegenüber den enzyminduzierten Verfahren
den Vorteil, dass der Prozess über verschiedene Parameter besser steuerbar und damit
zeitlich und bei genügend hoher Auflösung der Lichtquelle auch räumlich kontrollierbar
ist [144].
Da die Herstellung komplexerer Strukturen wie Überhänge oder Hohlräume nicht pro-
blemlos möglich ist, werden häufig Stütz- und Opferstrukturen eingesetzt, welche nach
Beendigung des Drucks und erfolgter Vernetzung oder Polymerisation zu entfernen sind
[145]. Hierfür werden häufig Materialien wie Gelatine oder Poloxamer verwendet, die
entweder wasserlöslich sind oder sich unter veränderten Umgebungsbedingungen wie einer
Temperaturerhöhung verflüssigen und so aus dem gedruckten Konstrukt entfernen lassen
[146, 147].
1.4.1.1 Biotinten und Hydrogele auf Basis methacrylierter Gelatinen
Kollagen ist das in der ECM am häufigsten vorkommende Protein und liegt in großen An-
teilen beispielsweise in Knochen, Haut und Sehnen vor. Das Protein besteht aus der sich
wiederholenden Aminosäuresequenz Glycin-X-Prolin oder Glycin-X-Hydroxyprolin, wobei
X für eine beliebige Aminosäure steht [148]. Jeweils drei aus den genannten Sequenzen
aufgebaute Aminosäureketten, die in sich je eine linksgängige Helix bilden, sind zu einer
rechtsgängigen Superhelix verdrillt, welche durch die Anordnung der Aminosäuren und die
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resultierenden zwischenmolekularen Kräfte, hauptsächlich Wasserstoffbrücken, stabilisiert
wird. Zusätzlich sind die einzelnen Aminosäurestränge durch kovalente Quervernetzungen
zu Kollagenfibrillen und -bündeln verknüpft [148].
Durch alkalische oder saure Hydrolyse, welche hauptsächlich zum Aufbruch kovalenter
Quervernetzungen, aber auch zur Fragmentierung der Aminosäureketten führt, kann aus
Kollagen Gelatine gewonnen werden [148]. Als Derivat des natürlich vorkommenden Kol-
lagens vereinigt Gelatine verschiedene Eigenschaften in sich, dank welcher es sich für den
Einsatz als Hydrogel im TE und besonders im Bioprinting eignet. So trägt es – wie sein
Ursprungsmolekül Kollagen – Arginin-Glycin-Asparaginsäure (RGD)-Peptidsequenzen,
welche über Integrine die Interaktion von Zellen mit dem Material ermöglichen, wobei
durch den Abbau des Kollagens zur Gelatine weitere Sequenzen zugänglich gemacht wer-
den können [149]. Zudem enthält Gelatine auch MMP-sensitive Sequenzen des Kollagens
[150], welche die enzymatische Degradierung und den Ersatz durch eine zelleigene Matrix
erlauben.
Kollagen ist aufgrund seiner Materialeigenschaften für den Einsatz im Bioprinting eher
ungeeignet. So ist das Material schwierig zu verarbeiten [151], wurde im Bioprinting
bisher nur vereinzelt eingesetzt [152] und bildet instabile Hydrogele, welche ohne weitere
Modifikation mechanischer Belastung nicht standhalten.
Auch reine Gelatine ist für den TE-Einsatz nicht geeignet, da Gelatine physikalisch
vernetzte, durch Wasserstoffbrücken zwischen den Gelatineseitenketten hervorgerufene
Hydrogele bildet, welche unter physiologischen Bedingungen instabil sind.
Durch das Einbringen von Methacrylatgruppen in das Gelatinemolekül wird es – wie von
Van den Bulcke et al. im Jahr 2000 zum ersten Mal gezeigt – jedoch möglich, kovalent
vernetzte Gelatine-Hydrogele zu erzeugen, die einerseits unter Kultivierungsbedingungen
stabil sind, andererseits aber immer noch die vorteilhaften Eigenschaften des Kollagens
in sich tragen [153]. Die Synthese von methacrylmodifizierter Gelatine (GM, engl. gelatin
methacrylate) erfolgt durch Zugabe von Methacrylsäureanhydrid zu gelöster Gelatine
und Rühren bei 50 °C. Dabei reagiert das Methacrylsäureanhydrid mit den Amino-
und Hydroxylseitenketten der Gelatine. Nicht abreagiertes Methacrylsäureanhydrid wird
anschließend über eine Dialyse entfernt, und die entstandene GM gefriergetrocknet
[153, 154].
Über den Grad der Methacrylierung, also den Anteil der Seitenketten eines Gelatinemo-
leküls, welche durch eine Methacrylgruppe modifiziert werden, können die Vernetzungs-
eigenschaften und damit auch die Eigenschaften der resultierenden Gele – Festigkeit,
Elastizität, Wasseraufnahmefähigkeit – angepasst werden [154, 155]. Der Grad der Metha-
crylierung ist über das Verhältnis von eingesetztem Methacrylsäureanhydrid zu Gelatine
steuerbar.
Zudem kann die GM durch eine Acetylierung mit Essigsäureanhydrid weiter modifiziert
werden, um die Viskosität der Polymerlösungen sowie den Vernetzungsgrad der resul-
tierenden Gele anzupassen und für die verschiedenen Verfahren der additiven Fertigung
nutzbar zu machen [121]. Hierbei werden nicht-methacrylmodifizierte Seitengruppen der
GM durch Acetylgruppen maskiert, wodurch diese nicht mehr für die Ausbildung von
Wasserstoffbrückenbindungen mit den Seitengruppen anderer GM-Moleküle zur Verfü-
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Abbildung 1.9: Methacrylierungsprozess und Polymerisationsreaktion von methacrylmodi-
fizierter Gelatine. (A) Die Zugabe von Methacrylsäureanhydrid führt durch eine Reaktion bei 50 °C
zur Methacrylierung der Amino- und Hydroxylseitenketten der Gelatine; das entstehende Produkt ist
methacrylmodifizierte Gelatine (GM). (B) Die durch UV-Bestrahlung induzierte Radikalisierung eines zu-
gegebenen Photoinitiators löst eine Polymerisationsreaktion aus, im Zuge derer die C=C-Doppelbindungen
der Methacrylgruppen (rot dargestellt) miteinander kovalent reagieren. Verändert nach [155]
gung stehen und die Viskosität der gelösten methacrylmodifizierten und acetylierten
Gelatine (GMA) so verringert wird. Auch die resultierenden Hydrogele werden in ihren
Vernetzungseigenschaften verändert, da es unter anderem zu sterischen Einflüssen kommt
[121].
Die Vernetzung der GM zu stabilen Hydrogelen ist eine radikalische Polymerisations-
reaktion. Durch einen Radikalbildner ausgelöst kommt es zur Radikalbildung an der
C=C-Doppelbildung der Acrylgruppe, woraufhin dieses Radikal wiederum andere Dop-
pelbindungen angreift und eine Polymerisation herbeiführt. Die Radikalbildung kann
thermisch induziert werden, meist erfolgt jedoch die Zugabe eines Photoinitiators, der
durch Bestrahlung gespalten wird.
Die photoinduzierte Vernetzung hat gegenüber anderen Vernetzungsstrategien den
Vorteil, dass die Hydrogeleigenschaften über Parameter wie Bestrahlungsdauer oder
Photoinitiator-Konzentration einfach variiert werden können, was neben dem Metha-
crylierunggrad und der eingesetzten Polymerkonzentration ein weiterer beeinflussbarer
Faktor ist.
Ein für den Einsatz im TE sehr gut geeigneter Photoinitiator ist der von Fairbanks
et al. beschriebene Lithium-phenyl-2,4,6-trimethylbenzoylphosphinat (LAP) [144]. Im
Kapitel 1. Einleitung 25
Vergleich zu dem in der Literatur häufig eingesetzten und als Irgacure® 2959 bekannten
Photoinitiator 2-Hydroxy-1-[4-(2-hydroxyethoxy) phenyl]-2-methyl-1-propanon-1-on ist
LAP besser wasserlöslich, resultiert in einer verbesserten Vernetzungskinetik und besitzt
ein Absorptionsspektrum im zellfreundlicheren längerwelligen UVA-Bereich [144, 156].
Für die Herstellung von Gewebeäquivalenten mittels TE werden GM oder Mischungen
auf Basis von GM von diversen Arbeitsgruppen für die Herstellung von Hydrogelen
eingesetzt. Bereits 2009 zeigten Benton et al. die erfolgreiche Verkapselung von Herzklap-
penzellen und konnten die Zellviabilität sowie die Expression relevanter Gene über einen
Kulturzeitraum von sieben Wochen nachweisen [157]. Nichol et al. veröffentlichten ein
Jahr später eine Studie, in der sie die weitere Charakterisierung von GM-Hydrogelen
sowie die Verkapselung einer Fibroblastenzelllinie beschrieben [158].
GM wurde in Kombination mit dem synthetischen PEG eingesetzt, um mittels ECM-
Komponenten modifizierbare Hydrogele für die Zellverkapselung herzustellen [159]. Auch
für den Aufbau von Tumormodellen fanden GM-basierte Materialien Anwendung. Das
resultierende Testsystem, für welches eine Epithelzelllinie verkapselt wurde, zeigte sich
als vielversprechendes System für Wirksamkeitsstudien von Tumormedikamenten [160].
Auf Basis von GM und methacrylierten GAGs wurden zudem Knorpelmodelle aufgebaut
und der Einfluss der Zusammensetzung auf die mechanischen Geleigenschaften und die
verkapselten humanen Chondrozyten untersucht [161]. Ebenso arbeiteten auch Visser et
al. am Aufbau eines Modells für die endochondrale Knochenbildung unter Nutzung von
GM-Hydrogelen, welche mit dezellularisierten Knorpelbestandteilen modifiziert worden
waren [162].
Die Nutzung von GM für die Verkapselung von Adipozyten ermöglichte den Aufbau eines
Fettgewebemodells [163]. In einer weiteren Studie wurden Einflüsse wie die Hydrogelfes-
tigkeit von GM-Gelen auf das Verhalten einer Osteoblastenzellline untersucht [164].
Auch im Bioprinting wird GM seit einigen Jahren standardmäßig eingesetzt, um Biotinten
für den Aufbau zellhaltiger Gewebeäquivalente herzustellen. Skardal et al. zeigten 2010 die
erfolgreiche Nutzung von Tinten auf Basis von GM und HAM für den extrusionsbasierten
Aufbau von Hydrogelkonstrukten, bestehend aus zellhaltigen und zellfreien Phasen [136].
Die Verkapselung von Hepatozyten- und Fibroblastenzelllinien in GM-Hydrogelen mittels
Extrusionsdruck war Inhalt einer Studie von Bertassoni et al. [165]. Eine weitere Studie
befasste sich ebenfalls mit dem Druck hepatozytenhaltiger GM-Hydrogele sowie der
eingehenden Charakterisierung der Materialeigenschaften [166].
Mit Zusätzen wie Gellan konnten GM-basierte Tinten zudem weiter an die Verarbeitung
mit extrusionsbasierten Verfahren angepasst werden [135]. Zudem fanden GM und GMA
in Kombination mit verschiedenen GAGs bereits Anwendung, um Tinten für den Inkjet-
Druck biomimetischer Knorpelmodelle zu entwickeln [121, 154]. Ebenfalls für den Aufbau
chondrozytenhaltiger Hydrogelkonstrukte, in diesem Fall mittels Extrusionsprinting,
wurde GM in Kombination mit Hyaluronsäure und einem Thermoplast als struktureller
Unterstützung eingesetzt [167]. GM wurde in Kombination mit PEG-Diacrylat verwendet,
um biomimetisch Osteone mittels Bioprinting aufzubauen [168, 169]. 2016 veröffentlichten
Jia et al. eine Studie, in welcher die Erzeugung perfundierbarer Gefäßkonstrukte aus GM
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unter Einsatz von Opferstrukturen aus Alginat gezeigt wurde [170]. GM-basierte Tinten
fanden zudem Einsatz beim additiven Aufbau mikrofluidischer Systeme [171].
1.4.1.2 Kompositmaterialien auf Basis von Hydrogelen und anorganischen
Partikeln
Kompositmaterialien aus Hydrogelen und Calciumphosphaten sind in der aktuellen For-
schung zum Knochen-TE ein wichtiger Faktor und ihre Verwendung wurde in mehreren
Übersichtsartikeln zusammengestellt [172–175]. Durch ihren Einsatz können die Vorteile
der unterschiedlichen Komponenten genutzt werden, wohingegen die Nachteile einzelner
Komponenten durch die übrigen kompensiert werden [172].
Ein wichtiges Beispiel im Knochen-TE ist die Kombination von Hydrogelen und anor-
ganischen Füllstoffen. Während Hydrogele aufgrund ihrer Ähnlichkeit zur Struktur der
natürlichen ECM eine geeignete Zellumgebung darstellen, sind ihre mechanischen Eigen-
schaften und ihre Bioaktivität häufig nicht ausreichend. Gleichzeitig weisen keramische
Werkstoffe zwar eine hohe Festigkeit auf, sind jedoch nicht elastisch.
Hier bietet die Zugabe von anorganischen Partikeln, beispielsweise in Form von Calci-
umphosphat, die Möglichkeit, das Material hinsichtlich beider Parameter aufzuwerten
[176]. So lässt sich die Festigkeit von Hydrogelen durch die Zugabe von HAp-Partikeln
signifikant erhöhen [177–180], während gleichzeitig die osteokonduktiven Eigenschaften
des Materials verbessert und die osteogene Differenzierung von Stammzellen sowie die
Bildung von Knochenmaterial unterstützt werden [59].
Die biologischen Effekte verschiedener Calciumphosphate, zu denen unter anderem HAp
sowie α- und β-Tricalciumphosphate zählen, weisen hierbei unterschiedliche Ausprä-
gungen auf, die kontrovers diskutiert werden [59, 181]. Eine Osteoinduktivität, welche
definiert ist als Fähigkeit zur In-vivo-Knochenbildung an ektopischen Körperstellen, wird
hierbei nur einigen wenigen Calciumphosphaten zugesprochen [181].
Für die Erzeugung von Kompositen wird oftmals GM als polymerer Anteil eingesetzt, was
sich in einer Vielzahl aktueller Studien zur Nutzung von GM-HAp-Kompositen widerspie-
gelt. Die Komposite wurden in mehreren Studien hinsichtlich ihrer Materialeigenschaften
wie Festigkeit, Elastizität, Mikrostruktur und Quellbarkeit untersucht [169, 179, 180].
Zudem erfolgte die Evaluierung der Materialwechselwirkungen mit verkapselten Zellen
sowie der Bioaktivität [180] und osteokonduktiven Eigenschaften [169, 179]. Das Materi-
al wurde außerdem für den Aufbau von Osteon-ähnlichen Strukturen genutzt, die aus
einzelnen Ringen aufgebaut waren und mit Photomasken hergestellt wurden [169].
Der Einsatz anorganischer Partikel ist auch für die Herstellung von Biotinten für die
Erzeugung von Knochenäquivalenten von Belang, weil die Zugabe von Partikeln unter
anderem die Eigenschaften von polymerbasierten Biotinten, welche für das Extrusions-
printing entscheidend sind, signifikant verändern kann. So lässt sich durch Zugabe von
HAp-Partikeln nicht nur die Viskosität GM-basierter Tinten in einen Bereich verschieben,
der die Extrusion erlaubt, sondern es kann mit zunehmender Partikelkonzentration auch
ein scherverdünnender Effekt beobachtet werden [140, 177], was ebenfalls eine für die
Extrudierbarkeit des Materials vorteilhafte Eigenschaft ist.
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Verschiedene Komposite wurden bisher verwendet, um Stammzellen über verschiedene
Verfahren der additiven Fertigung in gedruckte Konstrukte zu verkapseln und die osteoge-
ne Differenzierung der Zellen zu beeinflussen. Hierbei wurde als anorganische Komponente
zumeist HAp in Nanoformulierung eingesetzt, die Zusammensetzung der organischen
Phase hingegen variierte mit GM [178], Gelatine-Alginat [132] und PEGDMA [182].
1.5 Bioprinting von Knochen- und vaskularisierten Gewe-
beäquivalenten – Stand der Technik
Im Bereich des Bioprintings von Knochen- und vaskularisierten Gewebeäquivalenten
wurden innerhalb weniger Jahre herausragende Fortschritte erzielt. Die Erzeugung von
Knochengewebe ist eines der mit am häufigsten verfolgten Ziele im Bioprinting, und die
Verkapselung von Stammzellen mesenchymalen Ursprungs in verschiedenartige Hydrogele
und die nachfolgende Kultivierung gehen einher mit der osteogenen Differenzierung der
Zellen sowie der Bildung von Knochenmatrixbestandteilen.
Um eine Vaskularisierung gedruckter Gewebekonstrukte zu erreichen, wird zumeist einer
der folgenden Ansätze verfolgt:
1. Einbringen eines perfundier- und endothelialisierbaren Kanals in das Konstrukt
2. Selbstassemblierung vaskulärer und perivaskulärer Zellen zur Ausbildung kapillar-
ähnlicher Strukturen
3. Kombination der zuvor genannten Methoden.
Die Gewebekonstrukte werden hierbei, wie auch bei der Herstellung von Knochengewebe-
äquivalenten, meist aus zellhaltigen Hydrogelen aufgebaut.
Ein anderer Ansatz verfolgt die Zellbesiedlung mittels additiver Fertigung hergestellter
Trägerkonstrukte aus Materialien wie GM oder Kollagen, Polymilchsäure oder Poly-
caprolacton und setzt Produktionsmethoden wie Schäumen oder Gefriertrocknen ein.
Verschiedene Studien hierzu zeigten die erfolgreiche Kultivierung von Stammzellen und
ECs auf den zumeist porösen und teilweise mit Faktoren wie BMP-2 oder HAp modifi-
zierten Trägerstrukturen, die Expression einer Knochenmatrix [130, 183–187] sowie die
Anordnung der ECs in gefäßähnlichen Strukturen [130, 185–187]. Da dieser Ansatz jedoch
nicht der eigentlichen Definition von Bioprinting, also der kombinierten Verarbeitung von
Biomaterialien und lebendigen Zellen, entspricht, soll hierauf an dieser Stelle nicht näher
eingegangen werden.
Der größte Teil der zum Bioprinting von Knochengewebe veröffentlichten Studien befasst
sich mit der osteogenen Differenzierung sowie der Bildung von Knochenmatrixbestandtei-
len in gedruckten Hydrogelstrukturen.
Zweiphasige Schichtkonstrukte, welche die Knochen-Knorpel-Grenze widerspiegeln sollten,
wurden aus einer mit Polylactid-Microcarriern versetzten Biotinte aus GM und Gellan
hergestellt und in einem Bioreaktor kultiviert [188]. Die Zugabe der Microcarrier verbes-
serte einerseits die Verarbeitbarkeit der Tinte, andererseits konnte durch die Besiedlung
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der Carrier mit MSCs im Vergleich zu homogen im Hydrogel verteilten Zellen auch eine
verstärkte Knochenmatrixbildung beobachtet werden.
Gao et al. nutzen eine Tintenmischung auf Basis acrylierten PEGs, versetzt mit acrylierten
Peptiden (RGD und ein MMP-sensitives Peptid), für das Inkjetprinting zylinderförmiger
MSC-haltiger Hydrogele [131]. Die osteogene Kultivierung resultierte in der signifikanten
Hochregulierung verschiedener osteogener Markerproteine (z. B. Runx2, Col1A1, ALPL)
sowie einer verstärkten Knochenmatrixbildung im Vergleich zu peptidfreien Hydrogelen.
Im Zuge der Entwicklung eines Tumortestsystems für Knochenmetastasen bauten Zhou et
al. mittels Stereolithographie auf GM und HAp basierende Hydrogelgitterstrukturen auf,
welche der Verkapselung von MSCs und Osteoblasten dienten [178]. Durch die anschlie-
ßende Aussaat von Brustkrebszellen auf dem Hydrogelkonstrukt konnte ein inhibierender
Effekt der Krebszellen auf die Osteogenese nachgewiesen werden.
Auch zum Thema Gewebevaskularisierung mittels Bioprinting wurden in den letzten
Jahren diverse Studien veröffentlicht. Bereits 2014 beschäftigte sich eine Studie von
Kolesky et al. mit der Erzeugung eines in eine ECM-ähnliche Umgebung eingebetteten
Gefäßsystems [128]. Verwendet wurden zellhaltige GM-Tinten, um zellhaltige Kanäle in
einen zellfreien GM-Block einzubringen, und Poloxamer-Opfertinten für die Erzeugung
von weiteren Kanälen, welche im Anschluss durch Temperaturreduktion von Poloxamer
befreit und durch Perfusion mit einer EC-Suspension endothelialisiert wurden.
In einer weiteren Studie nutzen Kolesky et al. ein Tintensystem auf Basis von enzymatisch
vernetztem Fibrin und Gelatine, um eine zellhaltige Matrix zu erzeugen, in welcher eben-
falls unter Einsatz von Poloxamer Kanäle erzeugt und diese im Nachgang endothelialisiert
wurden [189]. Neben einer vorhandenen Barrierefunktion des gebildeten Endothels konnte
eine sechswöchige Kultivierung von in der Matrix verkapselten Fibroblasten sowie die
osteogene Differenzierung von verkapselten Stammzellen in einem dicken Konstrukt von
>10 mm gezeigt werden.
Bertassoni et al. nutzten Agarose für die Herstellung perfundierbarer Mikrokanäle, welche
mit zellhaltigen Hydrogelen aus GM und PEG umschichtet waren [190]. Die Viabilität
und die osteogene Differenzierung verkapselter muriner Präosteoblasten war dabei über
die 14-tägige Kultur hinweg in den kanalhaltigen Hydrogelen signifikant höher als in
den kanalfreien Gelen. Lee et al. erzeugten eine perfundierbare Kollagenumgebung durch
schichtweises Aufbringen von Kollagen und mit Gelatinetinte gefüllten Kanälen, welche
nach dem Herauslösen der Gelatine endothelialisiert wurden [191]. In einer mit ECs
und Fibroblasten versetzen Fibrinschicht zwischen den Kanälen konnte die Ausbildung
eines Kapillarnetzwerkes sowie das Einsprossen von aus dem endothelialisierten Kanal
stammenden ECs beobachtet werden.
Laut einer weiteren Studie ermöglichte die Erzeugung von Hohlstrukturen durch eine
Koaxial-Düse mit Alginat als Opfermaterial sowie GM und vernetzbarem PEG den
Aufbau funktionaler Blutgefäße [170]. Mit der Biotinte verarbeitete ECs und MSCs
zeigten in den Gefäßstrukturen die Expression von Gefäßmarkern wie CD31 oder α-SMA,
welches aus der Differenzierung der MSCs resultierte.
Ebenfalls mit einer Koaxial-Düse arbeiteten Attalla et al., die EC-haltiges Alginat und
eine CaCl2-Lösung zu nebeneinander liegenden hohlen Hydrogelfilamenten druckten [192].
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Durch das Verlaufen der noch nicht polymerisierten Alginat-Lösung wurde dabei ein
von Kanälen durchzogenes Hydrogel erzeugt, dessen Perfusion mit Zellkulturmedium
die Viabilität der verkapselten Zellen im Vergleich zu kanalfreien Hydrogelen signifikant
erhöhte.
Kang et al. erzeugten mikrokanalhaltige Unterkiefer- und Kalottenimplantate, welche
aus dem kombinierten Druck einer Mischung von Polycaprolacton und TCP sowie einer
stammzellhaltigen Tinte aus Gelatine, Fibrinogen, HA und Glycerol, sowie Poloxamer
als Opfermaterial resultierten [145]. In vitro konnte die osteogene Differenzierung der
verkapselten Zellen gezeigt werden, und die Implantation in Ratten resultierte in der
Bildung von neuem, vaskularisiertem Knochengewebe.
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Abbildung 1.10: Stand der Technik im Bereich des Bioprintings vaskularisierter Gewebekon-
strukte. (A1) Schema eines in ein GM-Hydrogel eingebrachten Kanalsystems und Erzeugung mit Zellen
(grün) gefüllter GM-Kanäle sowie mit ECs (rot) besiedelter Hohlstrukturen mittels Extrusionsprinting
[128]. (B1) Schematische Darstellung eines fibroblastenhaltigen Hydrogels in einem Perfusionschip, durch-
zogen von einem endothelialisierten Hohlkanal . Die Charakterisierung der ECs im Kanal zeigt eine CD31-,
vWF- und VE-Cadherin-positive EC-Monoschicht. (B2) MSC-haltiges (blau) und fibroblastenhaltiges
(grün) Konstrukt, welches von EC-besiedelten Hohlkanälen (rot) durchzogen ist. 30-tägige Perfusionskultur
mit osteogenem Medium führt zur Expression von Kollagen I (gelb) und OCN (violett) [189]. (C1) Erzeu-
gung von Hohlstrukturen mittels Koaxial-Düse in einem Alginat-Hydrogel [192]. (C2) Die Perfusion des
Gels führt zu einer hohen Viabilität der verkapselten Zellen an Tag 3, während in den nicht-perfundierten
Gelen ein Großteil der Zellen abstirbt. (D1) Schema der Erzeugung von Perfusionskanälen in einem EC-
und fibroblastenhaltigen Fibrin-Gel durch das Drucken von Gelatine-Opferfilamenten und deren Endo-
thelialisierung [191]. (D2) Die 14-tägige Perfusionskultur führt zur Bildung von EC-Netzwerkstrukturen
im Fibrin (grün) sowie (D3) der Anastomose der im Fibrin gebildeten Kapillarstrukturen (grün) an die
Aussprossungen aus den endothelialisierten Kanälen (rot).
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1.6 Motivation und Ziel der Arbeit
Defekte kritischer Größe im Skelettsystem, welche durch die körpereigenen Repara-
turmechanismen nicht behoben werden können, stellen aufgrund ihres zunehmenden
Vorkommens in der alternden Gesellschaft nach wie vor eine Herausforderung für die
regenerative Medizin dar. Verfahren der additiven Fertigung wurden hier schon erfolgreich
eingesetzt, um patientenspezifische Implantate zum Füllen der Defekte zu erstellen, jedoch
reichen die osteokonduktiven Eigenschaften der verwendeten Materialien meist nicht
aus, um über die Zeit hinweg ein Ersetzen des Implantatmaterials durch natürliches
Knochengewebe zu erreichen. Zudem ist die unzureichende oder fehlende Vaskularisierung
der Implantate nach wie vor ein großes Hindernis für den erfolgreichen Einsatz in der
rekonstruktiven Medizin.
Additive Fertigungsverfahren wie das Bioprinting ermöglichen es, Gewebekonstrukte
gewünschter Größe und Form herzustellen, in diesen Zellen und Biomaterialien definiert
und ortsaufgelöst zu positionieren und so vaskularisierte Knochengewebeäquivalente zu
erzeugen. Dafür werden mit der gewünschten Verarbeitungsmethode prozessierbare und
biokompatible Biotinten benötigt, welche sowohl die angiogene als auch die osteogene
Reaktion von verkapselten Zellen fördern.
Wie in den vorigen Kapiteln beschrieben wurde die osteogene Differenzierung und Kno-
chenmatrixbildung in verschiedenen Hydrogeltypen bereits gezeigt, und diverse Ansätze
zur Implementierung eines vaskulären Systems in Hydrogelen sind bekannt. Jedoch gibt
es bisher wenige Studien, die beide Prozesse – die Bildung einer Knochenmatrix und die
Ausbildung einer Vaskularisierung in einem Hydrogel – gemeinsam verfolgen.
In der vorliegenden Arbeit sollte deshalb ein Prozess entwickelt werden, um mit einem
extrusionsbasierten Biodrucker ein vaskularisiertes Knochengewebeäquivalent zu erzeugen.
Hierzu sollte ein auf GM basierendes Tintensystem entwickelt werden, welches in seinen
Materialeigenschaften an die Anforderungen der Extrusion und der Zellverkapselung
angepasst werden kann.
Zudem sollten die osteo- und angiosupportiven Eigenschaften der Tinten durch die Modi-
fikation mit verschiedenen Zusätzen angepasst werden. Die gemeinsame Verarbeitung von
ECs und Osteoprogenitoren sollte schließlich die Bildung einer Knochenmatrix und die
Ausbildung eines vaskulären Systems in einem gedruckten Gewebeäquivalent ermöglichen.
Der Arbeit wurden die folgenden Hypothesen zugrunde gelegt:
1. Die Entwicklung mittels Mikroextrusion verarbeitbarer Biotinten, die hinsichtlich
ihrer mechanischen und biologischen Eigenschaften und Bestandteile spezifisch auf
die Differenzierung von Osteoblasten und die Induktion einer Kapillarbildung durch
ECs abgestimmt sind, ist möglich.
2. ECs lassen sich in den spezifischen Hydrogelen verkapseln und bilden kapillarähnli-
che Lumenstrukturen und Netzwerke aus. Durch den Zusatz von Stammzellen oder
Perizyten können die entstehenden Strukturen stabilisiert werden.
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Abbildung 1.11: Arbeitspakete der vorliegenden Dissertation.
3. ASCs differenzieren in den entwickelten Hydrogelen nur durch Einfluss der Hydro-
geleigenschaften und -bestandteile zu Osteoblasten, was über die Bildung einer
Knochenmatrix nachgewiesen werden kann.
4. Die Co-Kultivierung von osteogenen und angiogenen Zellen in den entwickelten
Hydrogelen beeinflusst die Gefäßstrukturbildung und die Ausbildung einer Kno-
chenmatrix positiv.
5. Mittels eines Bioprintingverfahrens kann ein kombiniertes Konstrukt aus einer
ASC-haltigen und einer EC-haltigen Tinte gedruckt, im Bioreaktor dynamisch co-
kultiviert und die Ausbildung einer Knochenmatrix und kapillarähnlicher Strukturen
nachgewiesen werden.
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Methoden
Das folgende Kapitel beschreibt die im Rahmen dieser Arbeit angewandten Methoden.
Die verwendeten Geräte, Verbrauchsmaterialien, Chemikalien und Pufferlösungen sind
im Anhang aufgeführt
2.1 Zellkultur
In den folgenden Abschnitten werden die Prozesse zur Isolation und Kultivierung von
humanen dermalen mikrovaskulären Endothelzellen (HDMECs) und ASCs aus humanem
Biopsatmaterial beschrieben, sowie die Methoden zur Charakterisierung der isolierten
Zellen erläutert.
2.1.1 Isolation und Kultivierung von HDMECs
Die Isolation der HDMECs erfolgte aus der Cutis humaner Hautbiopsate. Nach Spülen
des Biopsats mit PBS+ wurde die Cutis von subkutanem Fett und Bindegewebe getrennt.
Nach der Zerkleinerung der Cutis in Streifen von ein bis zwei Millimeter Breite erfolgte
die Inkubation der Streifen über Nacht bei 4 °C in Dispase (2 U mL-1). Epidermis und
Dermis konnten anschließend mit einer Pinzette voneinander getrennt werden. Nach einem
Spülschritt mit Ethylendiamintetraessigsäure (EDTA) erfolgte die Inkubation der Dermis
für 40 Minuten bei 37 °C in einfach konzentrierter Trypsinlösung. Im Anschluss wurde
die Enzymaktivität durch Zugabe von fötalem Kälberserum (engl. fetal calf serum, FCS)
abgestoppt und die Zellen aus den Dermisstreifen in einer Petrischale mit angewärmtem
EGM-2-Medium ausgestrichen.
Die erhaltene Suspension wurde über Zellsiebe mit 100 und 70 Mikrometer Porenweite
filtriert, um Gewebereste aus der Suspension zu entfernen, und anschließend für fünf
Minuten bei 209-facher Gravitationsbeschleunigung (g) zentrifugiert. Nach einer Zellzahl-
bestimmung mittels des CASY®-Zellzählgeräts erfolgte die Aussaat von 5x104 HDMECs
pro cm2 in einer mit Zellkultur-Oberfläche beschichteten Zellkulturflasche.
Die Zellen wurden in EGM-2 mit 1 % Gentamicin unter Standard-Zellkulturbedingungen
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(37 °C, 5 % CO2 und 95 % Luftfeuchtigkeit) kultiviert, alle zwei bis drei Tage fand ein
Wechsel des kompletten Mediums statt. Bei Bedarf wurden kontaminierende Fibroblasten
aus der Kultur entfernt, hierzu wurden die Zellen mit PBS+ gespült und anschließend
in EDTA-Lösung inkubiert. Das Ablösen der Fibroblasten wurde hierbei lichtmikrosko-
pisch überwacht. Anschließend wurden die Zellen abermals mit PBS+ gespült, und nach
Medienzugabe weiterkultiviert.
2.1.2 Isolation und Kultivierung von ASCs
Die im Rahmen dieser Arbeit verwendeten ASCs wurden aus subkutanem Fettgewebe iso-
liert. Nach dem Abtrennen des Fettgewebes von der Dermis mittels eines Skalpells wurde
das Gewebe mit PBS+ gespült und im Anschluss in Würfel von ca. 5 mm Kantenlänge
geschnitten. Das zerkleinerte Gewebe wurde mit demselben Volumen Kollagenase-Lösung
(1,3 U mL-1, siehe Anhang, Tabelle 5) versetzt, und bei 37 °C für ca. 16 Stunden auf
einem Schüttler inkubiert.
Die resultierende Gewebe-Kollagenase-Mischung wurde über ein Zellsieb mit einer Ma-
schenweite von 500 µm filtriert. Nach dem Absetzen des Unterstandes konnte dieser
abgenommen und bei 209 g für 5 Minuten zentrifugiert werden. Durch das Resuspendieren
des entstandenen Pellets in Erythrozytenlysepuffer und eine zehnminütige Inkubation bei
Raumtemperatur (RT) wurde eine Kontamination der Kultur mit roten Blutkörperchen
vermindert. Es folgten zwei Zentrifugations- und Waschschritte mit PBS+. Anschließend
wurden die erhaltenen Zellen gezählt, in Zellkulturflaschen ausgesät und in MSCGM mit
2 % FCS expandiert.
2.1.3 Subkultivierung und Kryokonservierung primärer Zellen
Da ab einer Besiedlungsdichte von 70 bis 80 % der Kulturfläche die Kontaktinhibition der
Zellen einsetzt, müssen die Zellen regelmäßig von ihrer Wachstumsunterlage abgelöst und
in einer niedrigeren Zellzahl auf neue Zellkulturflaschen verteilt werden. Durch diesen
Vorgang, das sogenannte Passagieren, gelangen die Primärzellen aus Passage 0 (nach der
Isolation) in Passage 1.
Die zu passagierenden Zellen wurden zunächst mit einer PBS-/EDTA-Lösung gewaschen,
und im Anschluss zum Ablösen der Zellen von der Oberfläche der Zellkulturflasche mit
Trypsin-EDTA-Lösung versetzt. Nach drei- bis fünfminütiger Inkubation unter Standard-
kulturbedingungen erfolgte die Zugabe von FCS zum Abstoppen der Trypsinaktivität,
sowie das Abzentrifugieren der Zellen bei 209 x g für fünf Minuten. Nach Bestimmung
der Zellzahl wurden die Zellen in einer definierten Dichte erneut ausgesät und im ent-
sprechenden zelltypspezifischen Wachstumsmedium weiter kultiviert.
Die Primärkulturen wurden einmal passagiert und die Zellen erneut expandiert, an-
schließend erfolgte die Kryokonservierung der Zellen. Hierzu wurden die Zellen mit einer
Konzentration von 1-2x106 Zellen pro mL in einer Mischung aus neun Teilen Medium
und einem Teil Dimethylsulfoxid (DMSO) mit einer Einfriergeschwindigkeit von 1 K pro
Minute eingefroren, und anschließend bei -196 °C bis zur Verwendung gelagert.
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Das Auftauen der Zellen erfolgte bei 37 °C im Wasserbad, anschließend wurde die Zellsus-
pension sofort in frisches Zellkulturmedium überführt und bei 209 x g für fünf Minuten
abzentrifugiert. Die Zellen wurden daraufhin in der gewünschten Zelldichte ausgesät und
in zelltypspezifischem Medium bis zur Verwendung kultiviert.
2.1.4 Charakterisierung der Zellen
Die isolierten HDMECs wurden hinsichtlich ihrer Zellidentität untersucht. Hierzu wurden
die Zellen dreier Spender in zweidimensionaler Kultur bis zur Konfluenz expandiert.
Anschließend fand eine Immunfluoreszenzfärbung der EC-spezifischen Proteine CD31 und
vWF statt, zudem wurden die Zellen hinsichtlich ihres Vaskulogenesepotentials untersucht.
Die aus der SVF isolierten Zellen wurden in Passage 3 hinsichtlich der von Bourin et
al. [68] beschriebenen Kriterien für das Vorliegen von ASCs überprüft. Hierzu fand eine
Analyse der Zelloberflächenmarker statt, außerdem wurde das Differenzierungspotential
der isolierten Zellen analysiert.
2.1.4.1 Untersuchung der Expression endothelzellspezifischer Proteine so-
wie des Vaskulogenesepotentials
Endothelzellen dreier Spender wurden in Passage 3 ausgesät und in EGM-2 kultiviert,
bis eine konfluente endotheliale Zellmonoschicht vorlag. Für die Immunfluoreszenzfär-
bungen wurden die konfluenten Zellen nach einem Waschschritt mit PBS+ mit einer
Ethanol-Aceton-Mischung bei -20 °C für fünf Minuten fixiert, und nach dem Abdampfen
der Lösung bei -20 °C bis zur Analyse gelagert. Die Zellen wurden dann hinsichtlich der
Expression von CD31 und und vWF untersucht, indem eine Immunfluoreszenzfärbung
(siehe Abschnitt 2.8.6) mit anschließender Fluoreszenzmikroskopie durchgeführt wurde.
Zudem wurde die Fähigkeit der Zellen zur Ausbildung kapillarähnlicher Netzstrukturen
in einem Fibrinhydrogel untersucht. Hierzu erfolgte das Ansetzen einer Fibrinogen-
Thrombin-Lösung mit 1 mg mL-1 Fibrinogen und 0,1 U mL-1 Thrombin in EGM-2. Das
Thrombin wurde dabei erst kurz vor dem Pipettieren der Lösung zugegeben, um ein
vorzeitiges Auspolymerisieren des Fibrins zu verhindern.
HDMECs und ASCs wurden passagiert und zunächst einer Lebendfärbung mit den Farb-
stoffen 1,1’-Dioctadecyl-3,3,3’,3’-tetramethylindo-carbocyanine-Perchlorate (DiI) und 3,3’-
Dioctadecyloxa-carbocyanine-Perchlorate (DiO) unterzogen.
Hierzu wurden die Zellen nach Zelltyp getrennt mit 1x106 Zellen mL-1 in DMEM re-
suspendiert, 5 µL DiO bzw. DiI pro Milliliter Zellsuspension zugegeben und für 20 min
bei 37 °C inkubiert. Nach einem Waschschritt in DMEM wurden die Zellen mit einer
Konzentration von 3x106 HDMECs und 3x106 ASCs pro Milliliter in der Fibrinogenlö-
sung resuspendiert. Nach der Zugabe der entsprechenden Menge Thrombin wurde die
zellhaltige Fibrinogenmischung zügig in die Wells einer 96-Wellplatte pipettiert, und zur
Beschleunigung der Fibrinpolymerisation bei 37 °C inkubiert.
Nach Zugabe von EGM-2 mit 50 ng mL-1 VEGF und 50 ng mL-1 bFGF erfolgte die
Kultivierung für 14 Tage, das Medium wurde dabei alle zwei bis drei Tage gewechselt.
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Die Ausbildung kapillarähnlicher Strukturen in den Hydrogelen wurde fluoreszenzmikro-
skopisch beurteilt.
2.1.4.2 Analyse der ASC-Oberflächenmarker mittels Durchflusszytometrie
Für das Vorhandensein von MSCs wurde - wie in Abschnitt 1.3.3 bereits erläutert - von
der ISCT und der IFATS die Expression bestimmter Oberflächenproteine als Kriterium
postuliert [68]. Anhand dieser Empfehlung wurden die im Rahmen dieser Arbeit isolierten
und verwendeten Zellen untersucht. Dies geschah mittels einer durchflusszytometrischen
Charakterisierung hinsichtlich des Vorhandenseins der Ausschlussmarker CD31 und CD45
sowie der Positivmarker CD13, CD44, CD73 und CD90.
Die isolierten und kultivierten Zellen von drei Donoren wurden hierzu in Passage 3
geerntet und in einer Konzentration von 5x106 Zellen pro Milliliter in FCS-haltigem
Färbepuffer vorgelegt. Im Anschluss erfolgte die Zugabe der fluoreszenzgekoppelten An-
tikörper nach Tabelle 2.1 zu je 100 µL der Zellsuspension, sowie eine lichtgeschützte
Inkubation für 30 min bei Raumtemperatur. Nach zwei Waschschritten mit Färbepuffer
sowie der Zentrifugation der Zellen bei 300 g wurden die Zellen in einem Milliliter Fär-
bepuffer resuspendiert und bei 4 °C bis zur Analyse gelagert. Die Messung erfolgte mit
dem Zellsortierer und Analysator FACSCaliburTM.
Im Rahmen der Auswertung wurden zunächst mit Hilfe des zweiten Ansatzes, welcher
sämtliche Isotypkontrollantikörper sowie die Antikörper gegen die Negativmarker CD31
und CD45 enthielt, die zu untersuchende Hauptpopulation – CD31-CD45- – festgelegt.
Diese wurde im darauf folgenden Ansatz auf das Vorhandensein verschiedener Marker-
kombinationen hin untersucht. Kontrollansätze, in welchen einzelne Farbstoffe fehlten
(Fluorescence-minus-one, FMO), wurden zudem ausgewertet, um aus den anderen Farb-
kanälen stammende Streusignale zu erkennen und so das korrekte Setzen der Gates zu
ermöglichen.
Tabelle 2.1: Experimenteller Aufbau der durchflusszytometrischen Analyse der Zellen. Auf-
geführt sind die verwendeten Antikörper (AKs) sowie die entsprechenden Isotypkontrollen (IKs) mit dem
jeweiligen gekoppelten Fluorophoren. FMO = Fluorescence minus One; FITC = fluorescein isothiocyanate,
BV 421 = brilliant violet® 421, PE = phycoerythrin, PE-Cy7 = tandem conjugate PE-Cy7™, APC =
allophycocyanin
FITC BV 421 PE PE-Cy7 APC
CD31/
CD45
IgG1 CD44 IgG1 CD90 IgG1 CD13 IgG1 CD73 IgG1
1) alle IKs x x x x x
2) alle IKs
+ CD31/CD45
x x x x x
3) alle AKs x x x x x
4) FMO-CD44 x x x x x
5) FMO-CD13 x x x x x
6) FMO-CD73 x x x x x
Kapitel 2. Methoden 37
2.1.4.3 Analyse des Differenzierungspotentials der ASCs
Die Multipotenz der isolierten Zellen wurde anhand der Empfehlung der IFATs und ISCT
durch die Differenzierung in osteogene, chondrogene und adipogene Richtung überprüft.
Für die osteogene und die adipogene Differenzierung wurden die Zellen in Passage 3
mit einer Dichte von 3x104 Zellen pro cm2 ausgesät und bis zur Konfluenz in MSCGM
kultiviert. Die Induktion der Differenzierung erfolgte durch Zugabe der in Tabelle 2.2
aufgeführten Differenzierungsmedien.
Als Kontrolle fand die Kultivierung der potentiellen Stammzellen in DMEM mit 10 %
FCS und 1 % Penicillin-Streptomycin (PenStrep) ohne Differenzierungssupplemente statt.
Die Zellen wurden für 14 Tage in den jeweiligen Medien kultiviert, ein Medienwechsel
fand dreimal pro Woche statt. Im Anschluss an die Kultur wurden die Zellen anhand der
in den Abschnitten 2.8.2 und 2.8.3 beschriebenen Methoden charakterisiert.
Tabelle 2.2: Zusammensetzung der für den adipogenen und den osteogenen Differenzie-
rungsversuch verwendeten Zellkulturmedien.
Standardmedium Adipogenes
Differenzierungsmedium
Osteogenes
Differenzierungsmedium
DMEM DMEM DMEM
10 % FCS 10 % FCS 10 % FCS
1 % PenStrep 1 % PenStrep 1 % PenStrep
500 µM IBMX 50 µg ml-1 L-Asc
1 µg mL-1 Insulin 10 mM ß-Gly
1 µM Dex 100 nM Dex
Die chondrogene Differenzierung fand in Pelletkultur statt. Hierzu wurden jeweils
2,5x105 Zellen durch Zentrifugation bei 209 x g pelletiert, und mit TGF-β-haltigem
Differenzierungsmedium (siehe Tabelle 2.3) überschichtet. In TGF-β-freiem Standard-
medium kultivierte Zellen wurden als Kontrolle mitgeführt. Der Kultivierungszeitraum
erstreckte sich über 28 Tage, der Wechsel des Mediums erfolgte zweimal pro Woche. Die
Charakterisierung der Pellets wurde wie in Abschnitt 2.8.4 beschrieben durchgeführt.
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Tabelle 2.3: Zusammensetzung des für den chondrogenen Differenzierungsversuch verwen-
deten Zellkulturmediums.
Standardmedium Chondrogenes
Differenzierungsmedium
DMEM DMEM
10 % FCS 10 % FCS
1 % PenStrep 1 % PenStrep
50 µg ml-1 L-Asc 50 µg ml-1 L-Asc
100 µg mL-1 Pyruvat 100 µg mL-1 Pyruvat
40 µg mL-1 L-Prolin 40 µg mL-1 L-Prolin
1 % ITS+1 Liquid Media Supplement Mix 1 % ITS+1 Liquid Media Supplement Mix
100 nM Dex 100 nM Dex
10 ng mL-1 TGF-β
2.2 Zytokompatibilitätsuntersuchungen
Neben den methacrylierten Gelatinen, deren Zellverträglichkeit bereits in früheren Ar-
beiten gezeigt werden konnte, wurden für die Herstellung der im Rahmen dieser Thesis
verwendeten Hydrogele weitere Bestandteile wie der Photoinitiator LAP oder HAp-
Partikel verwendet, deren Verträglichkeit mit den hier verwendeten Zellen zunächst
nachgewiesen werden musste.
2.2.1 Zytokompatibilität des verwendeten Photoinitiators
Die Zytokompatibilität des verwendeten Photoinitiators LAP wurde in Anlehnung an DIN
ISO 10993-5 untersucht, um zellveträgliche LAP-Konzentrationen und Bestrahlungszeiten
zu ermitteln. Die Zellen von jeweils drei ASC- und HDMEC-Donoren wurden hierzu
mit einer Konzentration von 1,25x106 Zellen pro Milliliter in einer sterilen Lösung von
unmodifizierter Gelatine mit 5 Gewichtsprozent (Gew.-%) in PBS+ suspendiert.
Sterile LAP-Lösung (in PBS+) wurde zu den Zellen pipettiert, was in Endkonzentrationen
von 0 bis 0,8 mg LAP pro mL Gesamtvolumen resultierte. Als Positiv- und Negativkon-
trolle wurde der Zellsuspension 4 %iges Natriumdodecylsulfat oder reines PBS+ zugefügt.
Alle Konzentrationen wurden in Triplikaten analysiert.
Anschließend erfolgte die UV-Bestrahlung der Zellen in einer Bestrahlungskammer mit
0,54 J cm-2 und 1,08 J cm-2. Kontrollzellen verblieben unbestrahlt. Nach Zugabe von
150 µL Zellkulturmedium wurden die Zellen für 24 Stunden unter Standardbedingungen
kultiviert.
Für die nachfolgende Vitalitätsuntersuchung wurde das CellTiter 96® AQueous One
Solution Reagenz verwendet, welches auf dem Umsatz des Tetrazoliumfarbstoffes 3-(4,5-di-
methylthiazol-2-yl)-5-(3-carboxymethoxyphenyl)-2-(4-sulfophenyl)-2H-tetrazolium (MTS)
zu einem Formazan durch NAD(P)H-abhängige Oxidoreduktasen in lebenden Zellen ba-
siert. Das Reagenz wurde hierzu 1:6 mit Zellkulturmedium verdünnt, und nach Absaugen
des Mediums zu den Zellen pipettiert. Nach einer 30-minütigen Inkubation bei 37 °C
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erfolgte das Auslesen der Absorption mittels eines Mikroplatten-Readers bei 490 nm.
Für die Auswertung wurde der Mittelwert der Negativkontrolle einer Vitalität von 100 %
gleichgesetzt, und die Vitalitätswerte der übrigen Proben wurde anhand folgender Formel
berechnet:
Vitalität [%] =
mittlere Absorption der Probe
mittlere Absorption der Negativkontrolle
x 100 (2.1)
2.2.2 Zytokompatibilität der verwendeten Hydroxyapatitpartikel
Die Zellverträglichkeit des nanopartikulären HAp wurde ebenfalls in Anlehnung an DIN
ISO 10993-5 analysiert. Hierzu fand die Einkapselung von ASCs dreier Donoren in
GM-Gele mit einem Polymergehalt von 15 Gew.-% und einer LAP-Konzentration von
0,17 Gew.-% statt, welche mit HAp-Konzentrationen von 2,5 bis 10 Gew.-% versetzt
worden waren. Zellhaltige Polymergele ohne HAp dienten als Negativkontrolle.
Die Zellen wurden in einer Dichte von 2x106 Zellen mL-1 eingesetzt. Nach Vernetzung der
Gele mit 0,54 J cm-2 und Zugabe von Zellkulturmedium zu den Gelen wurden diese unter
Standardbedingungen für 24 Stunden kultiviert. Mittels eines anschließenden Assays,
welcher auf dem Umsatz von 3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyltetrazoliumbromid
(MTT) zu einem mittels Absorptionsmessung quantifizierbaren Formazan durch zelluläre
Enzyme beruht, wurde die Vitalität der verkapselten Zellen bestimmt. Hierzu wurde das
in Zellkulturmedium auf eine Konzentration von 1 mg mL-1 verdünnte MTT-Reagenz auf
die Zellen gegeben, und für 3 Stunden unter Standardbedingungen inkubiert. Die in den
Zellen gebildeten Formazankristalle wurden im Anschluss durch Zugabe von Isopropanol
und einen 15-stündigen Elutionsschritt bei 4 °C aus den Zellen herausgelöst.
Die Quantifizierung des eluierten Farbstoffs fand mittels einer Absorptionsmessung bei
570 nm statt. Die Berechnung der der Vitalität erfolgte nach folgender Formel:
Vitalität [%] =
mittlere Absorption der Probe
mittlere Absorption der Negativkontrolle
x 100 (2.2)
2.3 Charakterisierung der Hydroxyapatitpartikel
Die für die Herstellung der Knochentinten und -hydrogele verwendeten HAp-Partikel
wurden hinsichtlich ihrer Partikelgrößenverteilung und der Partikelform charakterisiert.
Hierfür erfolgte eine Partikelgrößenbestimmung sowie die Beurteilung mittels Raster-
kraftelektronenmikroskopie (REM).
Die Partikelgröße wurde auf Basis der durch die Partikel hervorgerufenen Laserbeugung
(Mastersizer 2000, Malvern Instruments) bestimmt. Das trockene HAp-Pulver wurde in
die Messzelle gegeben (resultierende Trübung während der Messung: ∼20 %), dort für
zehn Minuten bei 2000 rpm in Wasser dispergiert und anschließend die Partikelgröße
bestimmt. Nach einer anschließenden zweiminütigen Behandlung mit der geräteeigenen
Ultraschallvorrichtung wurden die dispergierten Partikel einer erneuten Größenbestim-
mung unterzogen. Eine dritte Messung wurde nach weiteren zehn Minuten durchgeführt,
Kapitel 2. Methoden 40
in denen die Partikel erneut bei 2000 rpm dispergiert worden waren.
Die Morphologie der trockenen Partikel wurde zudem durch die Aufnahme von REM-
Bildern in verschiedenen Vergrößerungen beurteilt.
2.4 Herstellung von Biotinten und Hydrogelen
Im Rahmen der Biotintenentwicklung wurde zunächst je eine Basistinte für die Her-
stellung von Knochenstrukturen und als Umgebungsmatrix für die Vaskularisierung
entwickelt, die sich für die Verarbeitung mit einem extrusionsbasierten Dispensiersystems
als geeignet zeigten. In einem weiteren Schritt erfolgte die Modifikation der Basistinten
mit HAp-Partikeln, sowie mit weiteren Polymeren wie unmodifizierter Gelatine und
GMA.
Der Einfluss der Zusätze auf die Druckbarkeit der Tinten und die Reaktion der verkapsel-
ten Zellen, die mechanischen sowie die osteoinduktiven und angiogeneseunterstützenden
Eigenschaften der Hydrogele wurde analysiert.
2.4.1 Zusammensetzung und Herstellung der verwendeten Biotinten
Die Verwendung von GM als Basis für die Biotinten-Zusammensetzung sowie die Zu-
mischung verschiedener weiterer Komponenten ermöglicht die Anpassung von sowohl
Eigenschaften der Tinten, als auch der resultierenden Hydrogele (Abbildung 2.1). Hierfür
erfolgte die Mischung von GMs mit unterschiedlichen Methacrylierungsgraden, um die
für den Dispensierprozess ausschlaggebende Tintenkonsistenz zu erreichen und zudem
die mechanischen Eigenschaften der Hydrogele anzupassen.
Die Herstellung der GM erfolgte wie von Hoch et al. beschrieben [121] aus Gelatine,
welche durch alkalische Extraktion aus bovinem Knochen gewonnen worden war. Zudem
erfolgte die Zugabe von methacrylierter Hyaluronsäure (HAM) in die Basis- und die
Knochengele, um die Wasseraufnahmekapazität der Hydrogele zu erhöhen und damit die
Bedingungen für die Zelleinkapselung zu optimieren. Für eine Erhöhung der Bioaktivität
erfolgte die Beimischung von HAp-Partikeln.
Eine zusätzlich zur Methacrylierung mit Acetylgruppen versehene GM (GMA) wurde
der Vaskularisierungstinte zugegeben, um die Maschenweite der entstehenden Gele zu
erhöhen. Zudem erfolgte die Modifikation der Viskosität der Vaskularisierungstinte durch
Zugabe von unmodifizierter Gelatine.
Die Tabellen 2.4 und 2.5 listen die Zusammensetzungen der verschiedenen Tinten auf.
Da der Methacryierungsgrad der GMs über die verschiedenen Chargen schwankte und
dies vor allem bei Einsatz der GM2 zu deutlichen Veränderungen in der Tintenverarbeit-
barkeit führte, musste die Tintenzusammensetzung je nach verwendeter GM2-Charge
leicht angepasst werden. Die eingesetzten Konzentrationsbereiche sind in den Tabellen
2.4 und 2.5 aufgeführt. Der Gesamtgehalt an vernetzbarem Polymer betrug in der Basis-
und Knochentinten dabei immer 13 Gew.-%, in den Vaskularisierungstinten 5,75 Gew.-%.
Für die Tintenherstellung wurden die methacrylierten Polymere – GM, GMA und HAM
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Abbildung 2.1: Im Rahmen der Tintenentwicklung verwendete Komponenten und deren
Eigenschaften. Zusammenstellung der für die Herstellung der Basis- und Knochentinte sowie der ver-
schiedenen Vaskularisierungstinten verwendeten Komponenten. Aufgeführt sind die jeweiligen Parameter,
über welche Einfluss auf die Tinten- und Hydrogeleigenschaften genommen werden kann, sowie die
jeweiligen zu beeinflussenden Zielgrößen.
– zunächst bei 60 °C für mindestens 24 h hitzesterilisiert, mit den in den Tabellen 2.4 und
2.5 angegebenen Massenkonzentrationen in PBS+ gelöst, und anschließend die angegebene
Konzentration LAP, welche sich an den Ergebnissen der Zytokompatibilitätsuntersuchun-
gen (Abschnitt 3.2) orientierte, zugefügt.
Die für die Tintenmodifikation verwendeten Zusätze – unmodifizierte Gelatine und HAp –
wurden ebenfalls hitzesterilisiert und in den in Tabelle 2.4 und 2.5 angegebenen Anteilen
eingebracht. Das HAp wurde hierbei in Partikelform zu den Polymerlösungen zugegeben.
Da die Bestimmung der Partikelgrößenverteilung des HAp auf die Bildung von Partike-
lagglomeraten hindeutete, welche durch eine Ultraschallbehandlung zerkleinert werden
konnten, wurde die HAp-haltige Tinte anschließend für einige Minuten im Ultraschallbad
behandelt.
Tabelle 2.4: Zusammensetzung der verwendeten Vaskularisierungstinten. Der Anteil an ver-
netzbarem Polymer beträgt in jeder der Tintenzusammensetzungen 5,75 Gew.-%. Unmodifizierte Gelatine
wird in den Tintenmodifikationen I und II – je nach verwendeter GM2-Charge – in einem Konzentrati-
onsbereich von 1,5 bis 3,0 Gew.-% eingesetzt.
Basistinte Modifikation I Modifikation II
(GM2-Tinte) (GM2-Gelatine-Tinte) (GM2-GMA-Gelatine-Tinte)
5,75 Gew.-% GM2 5,75 Gew.-% GM2 4,0 Gew.-% GM2
1,5-3,0 Gew.-% Gelatine 1,5-3,0 Gew.-% Gelatine
1,25 Gew.-% GM2A8
0,2 Gew.-% LAP 0,2 Gew.-% LAP 0,2 Gew.-% LAP
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Tabelle 2.5: Zusammensetzung der verwendeten Knochentinten. Für GM2 und GM5 sind
Konzentrationsbereiche angegeben, die exakte Zusammensetzung wurde je nach GM2-Charge angepasst.
Der Gesamtpolymergehalt betrug dabei immer 13 Gew.-%.
Knochen-Basistinte Knochentinte modifiziert
(GM-Tinte) (HAp-Tinte)
4,0-5,0 Gew.-% GM2 4,0-5,0 Gew.-% GM2
7,0-8,0 Gew.-% GM5 7,0-8,0 Gew.-% GM5
1,0 Gew.-% HAM 1,0 Gew.-% HAM
5,0 Gew.-% HAp
0,135 Gew.-% LAP 0,135 Gew.-% LAP
2.4.2 Herstellung von Hydrogelen
Aus den nach Abschnitt 2.4.1 hergestellten Biotinten wurden mittels verschiedener Me-
thoden Hydrogele hergestellt, welche in Versuchen zur Analyse der Hydrogeleigenschaften
und der Zellreaktion eingesetzt wurden. Im Folgenden sind die drei grundsätzlichen
Methoden beschrieben, mit Hilfe derer die Hydrogele hergestellt wurden.
2.4.2.1 Stanzmethode
Die für die Untersuchung der mechanischen Geleigenschaften und der Quellbarkeit
(Abschnitt 2.5) sowie die für die osteogenen Differenzierungsversuche (Abschnitt 2.6.1)
eingesetzten Gele wurden in einer Gießplatte hergestellt. Hierfür wurden die auf 37 °C
erwärmten Biotinten, ggf. nach dem Einbringen von Zellen, in eine Aluminium-Gießplatte
mit Vertiefungen (d = 20 mm, h = 1 mm) pipettiert, und die Tinte nach Auflegen
einer Quarzglasplatte durch Bestrahlung mit UVA-Licht der Wellenlänge 365 nm mit
0,54 J cm-2 (im Falle der Vaskularisierungsgele) oder 1,08 J cm-2 (im Falle der Knochen-
und der Basisgele) in einer UV-Bestrahlungskammer bestrahlt.
Aus den resultierenden Hydrogelen wurden Gele mit einem Radius von 3 mm ausgestanzt,
und diese anschließend in PBS+ oder Zellkulturmedium unter Standardkulturbedingungen
inkubiert, um das vollständige Quellen der Gele zu garantieren.
2.4.2.2 Gießmethode
Die Experimente zur Bioaktivität der Vaskularisierungstinte (Abschnitt 2.6.2) und zur
Co-Kultur (Abschnitt 2.6.3) wurden mit Gelen durchgeführt, welche mittels Gießen in
Mikrotiterplatten und Inserts hergestellt worden waren.
Die mit ECs und Unterstützerzellen beladenen und auf 37 °C erwärmten Tinten wurden
hierzu mit einem Volumen von 70 µL pro Vertiefung einer Mikrotiterplatte bzw. 86,7 µL
pro Insert pipettiert, und anschließend mit 0,54 J cm-2 in einer Bestrahlungskammer
vernetzt. Dann folgte die Zugabe des entsprechenden Zellkulturmediums und Inkubation
unter Standardkulturbedingungen.
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2.4.2.3 Mikroextrusionsdruck
Die Fertigung von Hydrogelen mittels Mikroextrusion erfolgte am Tischroboter TR300
(Abbildung 2.2 A), einem in allen drei Raumachsen steuerbaren, pneumatisch betriebenen
Dosierroboter, welcher die Programmierung und das Dispensieren einfacher zweidimen-
sionaler Geometrien durch die Abgabe definierter Volumina erlaubt. Durch das Schichten
dieser Geometrien können dreidimensionale Strukturen erzeugt werden. Zudem können
Vernetzungsschritte eingefügt werden, welche eine UV-Leuchtdiode (365 nm; 9,0 mW
cm-2) ansteuern.
Die zweidimensionalen Geometrien wurden mit Hilfe des Programms MotionEditor
als Trajektorien erstellt und in diesem auch - zusammen mit den notwendigen Ver-
netzungsschritten - in der gewünschten Abfolge innerhalb eines Protokolls aufgelistet.
Die Tintenabgabe erfolgt über mittels eines Luer-System an handelsübliche Spritzen
anbringbare Kanülen mit einem Innendurchmesser von 300 µm. Die Tinten wurden wie
in Abschnitt 2.4.1 beschrieben hergestellt und im flüssigen Zustand (37 °C) in Spritzen
aufgezogen. Anschließend erfolgte die Lagerung der Tinten für 60 bis 90 Minuten bei
21,5 °C, um eine optimal verarbeitbare Tintenkonsistenz zu erreichen.
Abbildung 2.2: Aufbau des verwendeten Mikroextrusionssystems. (A) Dispensierroboter, auf-
gebaut aus einem in x- und z-Richtung beweglichen Druckkopf (1) mit Kartuschenhalter (2) und einem
in y-Richtung beweglichen Substrathalter (3). Die UV-Leuchtdiode (4) wird über die UV-Einheit (5)
angesteuert. Über die Benutzeroberfläche (6) können das Extrusionssystem und die UV-Diode gesteuert
werden. (B) Als Kartuschen werden handelsübliche Spritzen (7) verwendet, welche über ein Luer-System
mit verschiedenen Kanülen (8) ausgestattet werden können.
Für die verschiedenen Experimente im Rahmen dieser Arbeit wurden unterschiedliche
dreidimensionale Geometrien entwickelt, welche schematisch in Abbildung 2.3 oben abge-
bildet sind. Diese wurden zunächst in zweidimensionale Schichten überführt, welche dann
als Trajektorien – gezeigt in Abbildung 2.3 – dargestellt wurden. Je nach Druckprotokoll
bildeten eine oder mehrere dieser übereinander gedruckten Schichten eine Schichteinheit
(siehe Tabelle 2.6).
Die Gitterstruktur wurde aus zehn Doppelschichten aufgebaut und das Konstrukt aus
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Knochenring und Vaskularisierungsinlay bestand aus zehn Knochen- und vier Vaskularisie-
rungsschichten. Für die Herstellung des Bioreaktorkonstruktes wurden als Bodendecke und
Abschlussschichten je zwei Schichten aus azellulärer Tinte (7,5 Gew.-% GM5, 4,5 Gew.-%
GM2) gedruckt, zwischen diesen wurde das kombinierte Konstrukt aus Knochentinte
(Grund- und Kanalschichten) und Basistinte (Füllung) aufgebaut. Die Tintenvolumina,
welche für den Druck einer einzelnen Schichteinheit benötigt wurden, sowie die resultie-
renden Volumenströme sind ebenfalls in Tabelle 2.6 aufgelistet.
Für jedes Druckprotokoll musste manuell ein Referenzpunkt festgelegt werden, auf welchen
die Positionen der folgenden Prozessschritte bezogen werden konnten. Da die verwendeten
Kanülen in ihrer Länge geringfügig voneinander abwichen, und sich die Position der
Spritzen dadurch nach jedem Einlegen in den Kartuschenhalter geringfügig unterschied,
musste bei jedem Wechsel der Spritze und damit auch der Kanüle der Referenzpunkt
angepasst werden, um ein exaktes Ablegen der Tintenfilamente zu gewährleisten.
Bei Vorversuchen war zudem festgestellt worden, dass es nach dem eigentlichen Abschluss
des Druckvorgangs zu einer weiteren Extrusion von Biotinte aus der Kanüle kommt,
ein Nachteil pneumatisch betriebener Systeme, welcher in der Literatur beschrieben ist
[125]. Da dies zum einen Tintenverluste bedeutet und zum anderen die tatsächlichen
Volumina der im Druckprotokoll festgelegten Geometrien reduziert, wurde das Protokoll
so angepasst, dass die eigentliche Tintenabgabe einige Sekunden vor dem Ende der Tra-
jektorie beendet wurde. Hierdurch konnte das im Nachhinein abgegebene Tintenvolumen
reduziert werden.
Für die radikalische Vernetzung der in der Biotinte enthaltenen methacrylierten Poly-
mere wurden die Schichten der Hydrogele entweder am Ende des Druckprozesses einem
gemeinsamen Bestrahlungsschritt mit 0,54 J cm-2 unterzogen (im Falle der transparenten
Basis- und Vaskularisierungstinten), oder die einzelnen Schichteinheiten wurden – im
Falle der Knochentinte – jeweils mit 0,54 J cm-2 bestrahlt.
Tabelle 2.6: Parameter für die Herstellung verschiedener Hydrogelgeometrien mittels Mi-
kroextrusionsprinting.
Anzahl Schichteinheiten Volumen pro
Schichteinheit
Volumenstrom
(A) Gitterstruktur 10 30 µL 0,22 µL s-1
(B) Co-Kultur-Gele
Vaskularisierungsgel 4 7,5 µL 0,30 µL s-1
Knochengel 10 10 µL 0,20 µL s-1
(C) Bioreaktor-Gel
Knochengel 4 Grundschichten oben,
4 Grundschichten unten
81,1 µL 0,47 µL s-1
8 Kanalschichten 81,1 µL 0,47 µL s-1
Basisgel 8 37,7 µL 0,47 µL s-1
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Abbildung 2.3: 3D-Geometrien und Trajektoriemuster der mikroextrudierten Konstrukte.
Darstellung von (A,B,C) Schemazeichnungen der unterschiedlichen Geometrien und (A1,B1+2,C1-3)
Trajektorien für den Druck einer Schichteinheit. (A+A1) Gitterstruktur, welche zur Evaluation der
verschiedenen Tinten und zum Aufbau von 3D-Gitterstrukturen aus Knochentinte verwendet wurde. (B)
Kombiniertes Konstrukt aus einem Knochenring (B1, hellgrau) und einem Vaskularisierungsinlay (B2,
dunkelgrau). (C) Kombinierte Struktur aus einer in einer Knochenumgebung (hellgrau) eingebetteten
Füllung aus Basistinte (C3, dunkelgrau). Die Knochenumgebung wird aufgebaut aus der Grundschicht
(C1) und der Kanalschicht (C2).
2.5 Materialwissenschaftliche Charakterisierung der Bio-
tinten und Hydrogele
Im Rahmen der Charakterisierung von Materialeigenschaften wurden die Geliertempe-
raturen der entwickelten Biotinten und deren Extrudierbarkeit, sowie die rheologischen
Eigenenschaften der resultierenden Hydrogele bestimmt.
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2.5.1 Extrudierbarkeit und Gelierpunkte der Biotinten
Die Extrudierbarkeit der Tinten wurde evaluiert, indem bei 21,5 °C ein einfaches Gitter-
muster gedruckt wurde. Hierzu wurde das in Abbildung 2.3 A dargestellte Druckprotokoll
mit den in Tabelle 2.6 aufgeführten Parametern verwendet, um mit allen fünf Tinten
eine Schichteinheit des Protokolls zu erzeugen. Die entstandenen Filamente wurden
anschließend im Hinblick auf ihre Formstabilität und Gleichmäßigkeit beurteilt.
Mittels einer oszillatorischen dynamischen Messung im Kegel-Platte-Design (Messkopf-
Durchmesser: 40 mm, Messspalt: 401 µm) wurden der Real- und der Imaginärteil des
komplexen Schubmoduls G* der Biotinten – der Speichermodul G’ und der Verlustmodul
G” –, sowie der Verlustfaktor tanδ bestimmt. Der Gelierpunkt eines Materials entspricht
hierbei dem Schnittpunkt der Kurven für G’ und G” und ist identisch mit der Temperatur,
bei welcher tanδ = 1 gilt. Es gelten folgende Formeln:
G* = G′ + i · G′′ (2.3)
tan δ =
G′′
G′
(2.4)
Die auf 37 °C erwärmten Tinten wurden in den Messspalt pipettiert und eine oszillato-
rische Messung bei konstanter Amplitude (γ = 0,1 %) und Frequenz (f = 1 Hz) über einen
Temperaturbereich von 37 °C bis 15 °C durchgeführt. Zwischen 25 °C und 15 °C wurden
100 Messpunkte zu je 15 Sekunden aufgenommen, was einer Abkühlgeschwindigkeit von
0,4 K min-1 entspricht.
2.5.2 Quellbarkeit der Hydrogele
Für die verschiedenen Hydrogelvarianten, deren Zusammensetzung in Abschnitt 2.4.1
beschrieben ist, wurde die Flüssigkeitsaufnahmekapazität bestimmt. Hierzu wurden die
Gele nach der Herstellung für 24 Stunden unter Standardkulturbedingungen in PBS
inkubiert, um ein vollständiges Quellen der Gele zu gewährleisten.
Anschließend erfolgte die vorsichtige Trocknung der Geloberflächen mit einem Zellstofftuch,
und das Wiegen der Gele mit einer Feinwaage. Die Gele wurden dann unter Vakuum
bei 60°C für 24 Stunden getrocknet, und anschließend eine erneute Massenbestimmung
durchgeführt. Die Quellbarkeit errechnet sich aus folgender Formel:
Quellbarkeit [%] =
Masse(gequollenes Gel) - Masse(getrocknetes Gel)
Masse(getrocknetes Gel)
x 100 (2.5)
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2.5.3 Speicher- und Verlustmoduln der Hydrogele
Der Speichermodul G’ und der Verlustmodul G” sowie der Verlustfaktor tanδ der Hydro-
gele wurden mittels einer oszillatorischen dynamischen Messung (0,1 % < γ < 100 %)
im Platte-Platte-Design (Messkopf-Durchmesser: 8 mm) bestimmt. Es gelten ebenfalls
die bereits aufgeführten Formeln 2.3 und 2.4.
Die vollständig gequollenen zellfreien Hydrogelproben aus den Versuchen zur Mate-
rialcharakterisierung wurden bei einer Frequenz von f = 1,0 Hz und einer Normalkraft
FN = 0,32 N vermessen. Die Knochengele aus den osteogenen Differenzierungsversuchen
wurden für die Elastizitätsbestimmung einer Messung bei einer Frequenz von f = 1,5 Hz
und der Normalkraft FN = 10 N unterzogen.
Für die Auswertung wurde für alle aus Knochentinte bestehenden Hydrogele jeweils der
linearviskoelastische (LVE) Bereich der Gele bestimmt, und die Mittelwerte der einzelnen
Gele über die drei unabhängigen Ansätze gemittelt. Bei den Vaskularisierungsgelen
erfolgte die Mittelung der Messdaten im Deformationbereich von 1 bis 10 %.
2.6 Zellverkapselung und Kultivierung in Hydrogelen
Die entwickelten Biotinten wurden zunächst im Hinblick darauf untersucht, ob sie die
osteogene Differenzierung von mesenchymalen Stammzellen und damit auch die Bildung
einer gewebespezifischen Matrix, sowie die Ausbildung kapillarähnlicher Strukturen durch
Endothelzellen ermöglichen und gegebenenfalls fördern.
2.6.1 Kultivierung und osteogene Differenzierung von Stammzellen in
Knochen-Hydrogelen
Zur Bestimmung der osteoinduktiven Eigenschaften der entwickelten Knochenbiotinte
wurden aus dieser Hydrogele hergestellt und ASCs darin verkapselt. Nach Kultivierung
der Gele für 28 Tage wurde die Entwicklung einer Knochenmatrix in den Gelen beurteilt.
ASCs dreier Spender wurden nach Abschnitt 2.1.2 vorbereitet, und mit einer Zellkon-
zentration von 5x106 Zellen mL-1 in der in Abschnitt 2.4.1 beschriebenen HAp-haltigen
Knochenbiotinte resuspendiert. Als Kontrolle erfolgte zudem die Resuspendierung von
ASCs in derselben Konzentration in reiner GM-Basistinte. Aus beiden zellhaltigen Tinten
wurden Gele hergestellt (vgl. Abschnitt 2.4.2.1), welche im Anschluss für 28 Tage entweder
in Standardmedium oder in Medium versetzt mit osteogenen Differenzierungsfaktoren
(vgl. Tabelle 2.2), dessen Wechsel dreimal wöchentlich stattfand, kultiviert wurden.
Zudem fand das Bioprinting der ASC-haltigen HAp-Knochentinte nach dem in Abschnitt
2.4.2.3 beschriebenen Protokoll für den Druck von Gitterstrukturen (Abbildung 2.3 A und
Tabelle 2.6) statt. Diese wurden ebenfalls für 28 Tage in den in Tabelle 2.2 beschriebenen
osteogenen und Standard-Kulturmedien kultiviert, der Medienwechsel erfolgte ebenfalls
dreimal pro Woche.
In einem weiteren Ansatz erfolgte der Druck eines kombinierten Hydrogels aus Kno-
chentinte und Basistinte (Abbildung 2.3 C, Tabelle 2.6) in einem Perfusionsbioreaktor
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Abbildung 2.4: Aufbau des Perfusionsreaktorsystems. (A) Das Reaktorsystem wird zusammenge-
setzt aus der Perfusionskammer (1), in welche das Hydrogel eingebracht wird, sowie dem Reaktorgehäuse
(2), an welchem mit Schrauben (3) die Abdeckplatte (4) befestigt wird. Mittels der langen Anschluss-
kanülen (5) wird ein Perfusionskanal durch das Hydrogel erzeugt. Die Perfusion wird anschließend über
die kurzen Anschlusskanülen (6) vermittelt. (B) Beispielhafte Darstellung des Reaktorsystem mit einge-
brachten Perfusionskanülen (6). (C) Kompletter Aufbau des Perfusionssystems. Die Hydrogel-haltigen
Reaktorsysteme (7) werden über einen Pumpkreislauf (8) mit einem Medienreservoir (9) verbunden. Die
Richtung des Medienstroms ist mit Pfeilen gekennzeichnet. Ein Sterilluftfilter (10) stellt die Anreicherung
des Zellkulturmediums mit Sauerstoff sicher
(Abbildung 2.4). Hierbei wurden die Knochen- und die Basistinte ebenfalls je mit 5x106
ASCs mL-1 versetzt.
Pro Versuch wurden zwei Reaktorhydrogele hergestellt, sowie ein Kontrollgel, welches
aus 2x3 Schichten der beiden Biotinten bestand. Nach dem Druck wurde mittels einer
Hohlkanüle ein Kanal durch die Reaktorgele erzeugt (Abbildung 2.4 A+B), die Bioreak-
toren an das in Abbildung 2.4 C gezeigte Perfusionssystem angeschlossen, und osteogenes
Medium über eine Schlauchpumpe mit einer Flussrate von 2,2 mL min-1 durch den
Perfusionskanal geleitet. Das Medium in der Reservoirflasche wurde einmal wöchentlich
gewechselt. Nach 14- und 28-tägiger Kultur wurde je eines der Bioreaktorhydrogele
analysiert. Die Analyse des Kontrollgels erfolgte nach eintägiger Kultur.
Zur Beurteilung der osteogenen Differenzierung und der daraus resultierenden Kno-
chenmatrixbildung wurden die ausgestanzten Hydrogele hinsichtlich ihrer rheologischen
Eigenschaften untersucht (siehe Abschnitt 2.5.3) und Raman-Spektren für die Analyse
der Matrixzusammensetzung aufgenommen (siehe Abschnitt 2.10). Für die Färbung
spezifischer Matrixkomponenten erfolgte die histologische Vorbereitung der Hydrogele
(siehe Abschnitt 2.8) und anschließend die Durchführung verschiedener histologischer und
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immunfluoreszenzbasierter Färbungen (siehe Abschnitt 2.8). Hierfür wurden alle Ansätze
– gestanzte Hydrogele, gedruckte Gitterstrukturen und Bioreaktorgele – verwendet.
2.6.2 Bildung kapillarähnlicher Gefäßstrukturen in Vaskularisierungs-
hydrogelen
Um zu untersuchen, in wie weit die entwickelten Vaskularisierungstinten die Bildung
kapillarähnlicher Strukturen durch Endothelzellen erlauben, wurde ein Verkapselungsver-
such mit den HDMECs dreier Spender durchgeführt und die Strukturbildung evaluiert
und quantifiziert.
Hierzu fand die Herstellung der drei in Abschnitt 2.4 beschriebenen Tinten – reine
GM2-Tinte, GM2-Tinte versetzt mit unmodifizierter Gelatine und GM2-Tinte versetzt
mit GM2A8 und Gelatine – statt. In jede der Tinten wurden dann 3x106 HDMECs sowie
3x106 Fibroblasten – welche als Unterstützerzellen dienen sollten – pro Milliliter Tinte
resuspendiert, und anschließend in 96-Well-Mikrotiterplatten pipettiert. Die Vernetztung
wurde mit 0,54 J cm-2 durchgeführt.
Die Kultivierung der verkapselten Zellen fand über 14 Tage hinweg in EGM-2 statt,
welches mit 50 ng mL-1 VEGF und 50 ng mL-1 bFGF versetzt worden war. An Tag
3, 7, 10 und 14 der Kultur wurden je drei Gele pro Hydrogelvariante halbiert, und
mit einem Ethanol-Aceton-Gemisch bei -20 °C fixiert. Je Hydrogelvariante wurden drei
Gelhälften einer Anti-CD31-Immunfluoreszenzfärbung unterzogen (siehe Abschnitt 2.8.6)
und im Anschluss für die Quantifizierung gefäßähnlicher Strukturen (siehe Abschnitt 2.9)
verwendet.
In den übrigen beiden Gelhälften fand eine Anti-Kollagen-IV- und eine Anti-CD146-
Färbung statt (siehe Abschnitt 2.8.6), um die Ausbildung einer Basalmembran sowie die
Differenzierung der zugegebenen Fibroblasten zu Perizyten und deren Anlagerung an die
gebildeten Kapillarstrukturen nachzuweisen. Die Auswertung der Färbungen mittels der
Aufnahme von Fluoreszenzbildern erfolgte mit einem Fluoreszenzmikroskop.
2.6.3 Co-Kultivierung von Stamm- und Endothelzellen in Hydrogel-
konstrukten
Der gegenseitige Einfluss der osteogenen Differenzierung und der Ausbildung gefäß-
ähnlicher Strukturen aufeinander wurde in zwei unterschiedlichen Ansätzen untersucht.
Zunächst erfolgte die Analyse in einem in Abbildung 2.5 A dargestellten indirekten Co-
Kultur-Aufbau, welcher den Kontakt von osteogen differenzierten Zellen und Endothelzel-
len ausschließlich über die parakrine Signalübertragung mittels löslicher Signalmoleküle
erlaubt.
In einem weiteren Schritt erfolgte der Aufbau eines zweiphasigen Konstruktes aus zellhal-
tiger Knochen- und Vaskularisierungstinte mittels Mikroextrusionsdruck (siehe 2.5 B), um
exemplarisch die Möglichkeiten zum Aufbau komplexerer Geometrien mittels additiver
Fertigungsmethoden zu zeigen. Als Unterstützerzellen fanden in den Co-Kultur-Versuchen
ASCs Verwendung.
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In beiden Ansätzen erfolgte die Analyse der osteogenen Differenzierung und der Neubil-
dung von Knochengewebe über die Färbung spezifischer Bestandteile der Knochen-ECM
wie Kollagen I, Fibronectin, OPN und ALP (siehe Abschnitt 2.8.6). Zudem wurden die
im indirekten Ansatz kultivierten Gele einer rheologischen Untersuchung unterzogen
(siehe Abschnitt 2.5.3).
Der Nachweis kapillarähnlicher Strukturen erfolgte über die Immunfluoreszenzfärbung
von CD31 und die Quantifizierung der gebildeten Strukturen hinsichtlich ihrer Länge
und der Anzahl an Verzweigungspunkten (siehe Abschnitt 2.9). Zudem ermöglichten
die Färbung des Basalmembran-Markers Kollagen IV und des Perizytenmarkers CD146
(Abschnitt 2.8.6) in den gedruckten Co-Kultur-Gelen sowie Aufnahmen mit einem konfo-
kalen Laser-Scanning-Mikroskop, dessen Z-Stapel-Aufnahmen anschließend mittels des
Programms ZEN Black Edition (Zeiss) als dreidimensionale Rekonstruktion dargestellt
werden konnten, eine weiterführende Charakterisierung der Kapillarstrukturen.
2.6.3.1 Aufbau der Co-Kultur-Ansätze
Die indirekte Kultivierung von zellhaltigen Knochen- und Vaskularisierungsgelen erfolgte,
wie in Abbildung 2.5 dargestellt, in Insert-Wellplatten. Die ASC-haltigen Knochenhydro-
gele wurden wie in Abschnitt 2.6.1 beschrieben hergestellt, und jeweils in einer Vertiefung
einer 24-Well-Platte platziert. Die mit 3x106 ECs und 3x106 ASCs pro Milliliter versetzte
Vaskularisierungstinte (reine GM2-Tinte, siehe Tabelle 2.4) wurde in Inserts pipettiert,
und in diesen mit 0,54 J cm-2 vernetzt.
Die Inserts wurden in die mit Knochengelen beladenen Vertiefungen der Platten plat-
ziert, und die Gele für 14 Tage in dem in Tabelle 2.7 beschriebenen Co-Kultur-Medium
kultiviert. Der Medienwechsel fand dreimal pro Woche statt. Als Kontrolle erfolgte die
parallele Kultivierung zellhaltiger Knochen- und Vaskularisierungsgele im genannten
Medium, jedoch jeweils ohne die Anwesenheit des anderen Hydrogeltyps (Abbildung 2.5
A).
Tabelle 2.7: Zusammensetzung des für die Co-Kultivierungs-Ansätze verwendeten Medi-
ums. Das Medium stellt eine 1:1-Mischung der in den Abschnitten 2.6.1 und 2.6.2 für die Monokultur
verwendeten Zellkulturmedien dar.
Co-Kultur-Medium
DMEM + EGM-2 (1:1-Gemisch)
5 % FCS
1 % PenStrep
25 µg mL-1 L-Asc
5 mM ß-Gly
50 nM Dex
25 ng mL-1 VEGF
25 ng mL-1 bFGF
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Abbildung 2.5: Aufbau der Ansätze für die Co-Kultur zellhaltiger Knochen- und Vaskula-
risierungshydrogele. Indirekte Co-Kulturen, hergestellt auf konventionellem Wege (A) und mittels
Mikroextrusion (B). Die drei in den Co-Kultur-Versuchen verwendeten Ansätze – (1) gemeinsame Kul-
tivierung von ASC-haltigem Knochengel und HDMEC- und ASC-haltigem Vaskularisierungsgel, (2)
Kultivierung von HDMEC- und ASC-haltigem Vaskularisierungsgel mit zellfreiem Knochengel bzw.
ohne einen weiteren Hydrogeltyp und (3) Kultivierung von ASC-haltigem Knochengel mit zellfreiem
Vaskularisierungsgel bzw. ohne einen weiteren Hydrogeltyp. Die Kultivierung aller Ansätze findet in
Mischmedium aus osteogenem und Vaskularisierungsmedium statt.
Für die Erzeugung von Co-Kultur-Konstrukten mittels Mikroextrusion wurde unter
Nutzung der in den Tabellen 2.4 und 2.5 beschriebenen Knochentinte und Vaskulari-
sierungstinte (Modifikation II) sowie dem in Abbildung 2.3 B gezeigten Druckprotokoll
eine zweiphasige dreidimensionale Struktur aufgebaut. Auch hier wurden drei Ansätze
hergestellt – Ansatz 1, in welchem in beiden Hydrogeltypen Zellen enthalten waren,
Ansatz 2, in welchem lediglich die Vaskularisierungstinte zellhaltig war und Ansatz 3, in
welchem lediglich die Knochentinte Zellen enthielt (vgl. Abbildung 2.5 B). Die Kultur fand
über 28 Tage in Co-Kultur-Medium statt, der Medienwechsel erfolgte dreimal wöchentlich.
2.7 Vitalitätsanalyse
Die Vitalität der in den Basis- und Knochengelen verkapselten ASCs wurde mittels einer
Lebend-Tot-Färbung und deren Quantifizierung bestimmt. Die verwendete Färbelösung
auf Basis von PBS+, welche vor der Färbung frisch hergestellt und bis zur Verwendung
lichtgeschützt gelagert wurde, enthielt 10 µg mL-1 Fluorescamindiacetat und 10 µg mL-1
Propidiumiodid.
An den einzelnen Analysetagen wurden die Gele zunächst mit PBS+ gewaschen und
anschließend für fünf bis zehn Minuten (je nach Hydrogeldicke) bei 37 °C lichtgeschützt
in der Färbelösung inkubiert. Anschließend erfolgte gegebenenfalls das Zurechtschneiden
der Gele mit einem Skalpell und die fluoreszenzmikroskopische Analyse. Für die Quantifi-
zierung wurden von jedem Gel mindestens drei repräsentative Aufnahmen mit 100-facher
Vergrößerung aufgenommen und die lebenden und toten Zellen manuell ausgezählt.
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2.8 Histologische und immunhistochemische Analysen
Die Differenzierung von Stammzellen sowie die Ausbildung einer Knochenmatrix in den
Knochengelen und die Bildung kapillarähnlicher Strukturen in den Vaskularisierungsgelen
wurde mit verschiedenen Methoden charakterisiert und beurteilt, unter anderem über
die Nutzung histologischer und immunhistochemischer Färbungen. Im Folgenden soll
zunächst auf die Methoden zur Probenvorbereitung eingegangen werden, welche die
Probencharakterisierung mittels histologischer und immunchemischer Methoden erlauben,
und im Weiteren dann die verschiedenen Färbeprotokolle beschrieben werden.
2.8.1 Probenvorbereitung für die Histologie
Vor der Anwendung einer jeglichen Färbung muss die zu untersuchende Gewebeprobe
oder das Gewebeäquivalent so vorbereitet werden, dass eine Degradation der Strukturen
vermieden wird. Dies wurde mittels einer Fixierung erreicht, welche auf der Denaturierung
von Gewebebestandteilen beruht. In der vorliegenden Arbeit wurden die zu fixierenden
Proben entweder mit 4 %iger Formaldehydlösung (Roti® Histofix) bei Raumtemperatur
für 1-3 h oder mit einer eisgekühlten Ethanol-Aceton-Mischung (1:1) für 5-10 min bei
-20 °C behandelt.
Hydrogelproben, welche histologisch geschnitten werden sollten, wurden nach dem Fixier-
prozess in Paraffin eingebettet. Hierfür wurden die Proben in Einbettkassetten gelegt,
und diese im Einbettautomaten dem in Tabelle 2.8 dargestellten Entwässerungs- und
Paraffinierungsprozess unterzogen. Im Anschluss erfolgte das Blocken der Proben in Me-
tallkassetten. Mittels eines Mikrotoms wurden 3 µm dicke Schnitte angefertigt, diese im
Wasserbad bei 37 °C gestreckt und anschließend auf beschichtete (für Immunfluoreszenz-
färbungen) oder unbeschichtete Objektträger (für histologische Färbungen) aufgezogen
und getrocknet.
Tabelle 2.8: Ablauf des Einbettprozesses. EtOH = Ethanol; RT = Raumtemperatur
Lösemittel Zeit Temperatur
70 % EtOH 1,5 h RT
EtOH 90 % 1,5 h RT
EtOH 96 % 1,5 h RT
Isopropanol 100 % (I) 1 h RT
Isopropanol 100 % (II) 1 h 60 °C
Isopropanol:Xylol (1:1) 1 h 60 °C
Xylol 100 % (I) 1 h 60 °C
Xylol 100 % (II) 1 h 60 °C
Paraffin (I) 1 h 60 °C
Paraffin (II) 2 h 60 °C
Kapitel 2. Methoden 53
Vor der Durchführung der histologischen und der immunfluoreszenzbasierten Färbun-
gen auf den Paraffinschnitten mussten diese einem Entparaffinierungsprozess unterzogen
werden. Hierzu erfolgte die Verflüssigung des Paraffins bei 60 °C für 15 min und an-
schließend die Entparaffinierung im Rahmen einer absteigenden Reihe, die in Tabelle 2.9
dargestellt ist.
Tabelle 2.9: Ablauf des Entparaffinierungsprozesses. EtOH = Ethanol; VE-Wasser = vollentsalztes
Wasser
Zeitablauf Lösung Bemerkung
10 min Roticlear I Absteigende Reihe: Entparaffinieren
3 min Roticlear II
2 min EtOH 96 % (I)
2 min EtOH 96 % (II)
2 min EtOH 70 %
2 min EtOH 50 %
VE-Wasser schwenken, bis keine Turbulenzen mehr auftreten
2.8.2 Alizarinrotfärbung
Nach der Fixierung mit Histofix für 10 Minuten bei Raumtemperatur wurden die Zellen
mit VE-Wasser gewaschen. Anschließend erfolgte die Zugabe von Alizarinrot-Färbelösung
und eine 30-minütige Inkubation. Nach Abnahme der Färbelösung wurden die Proben
dreimal mit VE-Wasser gewaschen, und im Anschluss an der Luft getrocknet. Zur
Auswertung der Färbung wurden lichtmikroskopische Aufnahmen angefertigt.
2.8.3 Ölrotfärbung
Im Anschluss an die Fixierung mit Histofix (10 Minuten bei Raumtemperatur) erfolgte
die Färbung der Zellen nach dem folgenden Protokoll (Tabelle 2.10). Anschließend wurden
die gefärbten Zellen luftgetrocknet und zur Auswertung lichtmikroskopisch begutachtet.
Tabelle 2.10: Ablauf der Ölrotfärbung. VE-Wasser = vollentsalztes Wasser
Zeitablauf Lösung Bemerkung
PBS- Spülen
VE-Wasser Waschen
5 min 60 % Isopropanol
10 min Ölrot-Gebrauchslösung Färbeschritt
VE-Wasser 2x Waschen
5 min Meyers Hämalaunlösung Färbeschritt
VE-Wasser Waschen
10 min fließendes Leitungswasser Bläuen
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2.8.4 Alcianblaufärbung
Für den Nachweis sulfatierter GAGs in der sich entwickelnden Knorpelmatrix erfolgte eine
Alcianblau-Färbung. Die auf unbeschichtete Objektträger aufgezogenen Hydrogelschnitte
wurden hierfür wie in Abschnitt 2.8.1 beschrieben entparaffiniert und anschließend dem
in Tabelle 2.11 genannten Färbeprozess unterzogen. Im Anschluss erfolgte das Einde-
cken der Schnitte mit Isomount und einem Deckglas. Nach einer mindestens eintägigen
Trocknungsphase wurden von den gefärbten Schnitten lichtmikroskopische Aufnahmen
unterschiedlicher Vergrößerungen angefertigt.
Tabelle 2.11: Ablauf der Alcianblau-Färbung pH 2,5. EtOH = Ethanol; VE-Wasser = vollent-
salztes Wasser
Zeitablauf Lösung Bemerkung
3 min 3 % Essigsäure
30 min Alcianblau-Lösung pH 2,5 Färbeschritt
3 % Essigsäure Spülen
VE-Wasser Waschen
3-5 min Kernechtrot-Lösung Gegenfärbung
VE-Wasser Waschen
2 min EtOH 96 % Aufsteigende Reihe: Entwässern
2 min EtOH 99 %
5 min Isopropanol I
5 min Isopropanol II
2.8.5 Verkürzte Elastika-Färbung nach Russel-Movat
Eine verkürzte Elastika-Färbung nach Russel-Movat (siehe Tabelle 2.12) wurde zum
Nachweis sulfatierter GAGs und zur Darstellung fibrillinhaltiger Fasern in der von
Osteoblasten sekretierten Matrix durchgeführt. Hierzu wurden histologische Schnitte auf
unbeschichteten Objektträgern zunächst einer absteigenden Reihe unterzogen (Tabelle
2.9), um anschließend mit dem frisch angesetzten Verhoeff’s Elastika-Farbstoff und
einer Alcianblau-Lösung die gewünschten Strukturen sichtbar zu machen. Der auf die
Elastika-Färbung folgende Differenzierschritt muss hierbei mikroskopisch kontrolliert
werden, um das gewünschte Färbeergebnis abzupassen. Die eingedeckten Schnitte wurden
anschließend durch die Aufnahme lichtmikroskopischer Bilder ausgewertet.
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Tabelle 2.12: Ablauf der verkürzten Elastika-Färbung nach Russel-Movat. EtOH = Ethanol;
VE-Wasser = vollentsalztes Wasser
Zeitablauf Lösung Bemerkung
15 min Verhoeff’s Elastika-Färbung färben
5 min fließendes lauwarmes Leitungs-
wasser
spülen, bis sich imWasser keine Farb-
partikel mehr finden
kurz VE-Wasser
1-2 min 2 % Eisenchlorid Differenzierschritt unter Mikroskop-
kontrolle
kurz VE-Wasser spülen
1 min Thiosulfat-Lösung spülen
5 min fließendes Leitungswasser spülen
3 min 3 % Essigsäure spülen
30 min 1 % Alcianblau-Lösung pH 2,5 Färbeschritt
1 min fließendes lauwarmes Leitungs-
wasser
spülen
2x kurz frischer EtOH absolut unter Bewegung; aufsteigende Reihe:
Entwässern
2x 5 min Isopropanol
2.8.6 Immunfluoreszenzfärbungen
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurden Immunfluoreszenzfärbungen verschiedener
Proben – Hydrogelschnitte, fixierter Hydrogele und zweidimensional kultivierter Zellen –
durchgeführt.
Vor dem Färbeprozess mussten die zuvor auf beschichtete Objektträger aufgezogenen
Paraffinschnitte zunächst dem Entparaffinierungsprozess unterzogen werden, welcher in
Tabelle 2.9 dargestellt ist. Anschließend erfolgte eine hitzeinduzierte Demaskierung der
Proben-Epitope in Puffern bei pH 6 oder pH 9, um die durch die Fixierung verursachte
Quervernetzung der Proteine wieder rückgängig zu machen und so die Epitope freizulegen.
Die ungeschnittenen Hydrogele sowie die zweidimensional kultivierten Zellen wurden
direkt nach der Fixierung dem Färbeprozess unterzogen.
Zur Vorbereitung der Antikörperfärbung erfolgte – soweit notwendig – zunächst die
Permeabilisierung der Zellkerne, um diese für die Antikörper- und die Zellkernfärbelösung
zugänglich zu machen. Dies geschah durch die 30-minütige Inkubation einer 0,1 %igen
Triton X-100-Lösung bei Raumtemperatur auf den Schnitten oder den Hydrogelen. Im
Anschluss fand ein Blockierschritt mit 3 % bovinem Serumalbumin (BSA) in PBS statt,
um im Folgenden unspezifische Bindungsreaktionen des Primärantikörpers mit der Probe
zu verhindern. Die BSA-Lösung wurde hierfür bei RT für 30 min auf den histologischen
Schnitten und für 60 min auf den Hydrogelen inkubiert.
Für die Herstellung der verwendeten Primärantikörper-Lösungen wurden die in Tabelle
2.13 aufgeführten Primär-Antikörper mit 3 %iger BSA-Lösung auf die angegebenen
Konzentrationen verdünnt, und für 1˜6 h bei 4 °C auf den Proben inkubiert. Nach
dreimaligem Waschen mit Waschpuffer erfolgte die Zugabe der in BSA-Lösung nach
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Tabelle 2.13: Für die Immunfluoreszenzfärbungen verwendete Primär- und Sekundäranti-
körper. Angegeben sind die Spezifizät sowie die eingesetzten Konzentrationen der verwendeten Primär-
und fluoreszenzgekoppelten Sekundärantikörper. mono: monoklonal; poly: polyklonal; * der Konzentration
des Primärantikörpers entsprechend einsetzen; a einzusetzende Verdünnung bei Färbung in Hydroge-
len; b einzusetzende Verdünnung bei Färbung auf Paraffinschnitten; λEx: Anregungswellenlänge; λEm:
Emissionswellenlänge
Antigen Wirt, Isotyp,
Klonalität
Konzentration
(eingesetzte
Verdünnung)
Bemerkung
Primärantikörper
Alkalische Phospha-
tase
Kaninchen, IgG,
mono
0,244 mg mL-1 (1:250) Demaskierung bei pH 6
CD31 Maus, IgG1, mo-
no
205 mg L-1 (1:50)
CD146 (Mel-CAM) Maus, IgG1, mo-
no
200 µg mL-1 (1:500)
Fibronectin Kaninchen, poly 4,9 g L-1 (1:500) Demaskierung bei pH 9
Kollagen I (α1) Maus, IgG1, mo-
no
nicht bekannt (1:200) Demaskierung bei pH 6
Kollagen IV Maus, IgG1, mo-
no
80 mg L-1 (1:50)
Osteopontin Kaninchen, IgG,
mono
2 mg mL-1 (1:100) Demaskierung bei pH 9
vWF Maus, IgG1, mo-
no
240 mg L-1 (1:100)
Isotypkontrolle Kaninchen, IgG 0,002 mg mL (*)
Isotypkontrolle Maus, IgG1 100 mg L (*)
Sekundärantikörper
Maus Ziege, IgG
(H+L), poly
1,5 mg mL-1
(1:500a, 1:1000b)
Cy3-gekoppelt;
λEx 550 nm/ λEm 570 nm
Kaninchen Esel, IgG (H+L) 2,0 mg mL-1
(1:500a, 1:1000b)
AlexaFluor594-gekoppelt;
λEx 590 nm/ λEm 617 nm
Tabelle 2.13 verdünnten Sekundärantikörper zusammen mit 4’,6-Diamidin-2-phenylindol
(DAPI) in einer Konzentration von 1 µg mL-1, und die lichtgeschützte Inkubation der
Lösung bei Raumtemperatur für 60 min im Falle der histologischen Schnitte, und für 90
min im Falle der Hydrogele. Die Analyse erfolgte an einem Fluoreszenzmikroskop oder
einem Laser-Scanning-Mikroskop, wie in den jeweiligen Abschnitten des Methodenteils
genauer vermerkt ist.
2.9 Quantifizierung der gebildeten Kapillarstrukturen
Die im Rahmen der Vaskularisierungs- und Co-Kultur-Versuche in Hydrogelen gebildeten
kapillarähnlichen Strukturen wurden zunächst gegen CD31 gefärbt (siehe Abschnitt
2.8.6), und die Strukturen im Anschluss quantifiziert. Hierzu wurden von jedem Hydrogel
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mindestens drei repräsentative Fluoreszenzaufnahmen in 50-facher Vergrößerung angefer-
tigt, wie beispielhaft in Abbildung 2.6 A dargestellt.
Die Gesamtlänge der vorliegenden Strukturen pro Bild, in Abbildung 2.6 B rot markiert,
wurde mittels der Software ImageJ bestimmt. Zudem wurde die Zahl an End-zu-End-
Netzwerken (in Abbildung 2.6 B rot durchnummeriert), also miteinander zusammen-
hängender Strukturen, ausgezählt. Einen weiteren Parameter stellte die Anzahl an
Knotenpunkten innerhalb der Netzwerke, in Abbildung 2.6 mit grünen Kreisen markiert
und grün durchnummeriert, dar.
Für die Auswertung wurden die mittleren Gesamtnetzwerklängen (in mm pro mm2), der
Mittelwert der Anzahl an Netzwerken (pro mm2) und der Mittelwert der Knotenpunk-
te (pro mm2) aus allen Aufnahmen sowie die zugehörigen Standardabweichungen gebildet.
Abbildung 2.6: Bildanalyse zur Quantifizierung von Kapillarstrukturen in Hydrogelen. Ein
mit 50-facher Vergrößerung aufgenommenes Ausgangsbild in unbearbeitetem Zustand (A) und nach
Auswertung (B). Dargestellt sind die nachgezeichneten Kapillarstrukturen in rot, ebenso sind die einzelnen
End-zu-End-Netzwerke rot durchnummeriert. Knotenpunkte innerhalb der Netzwerke sind grün umrandet
und durchnummeriert.
2.10 Raman-spektroskopische Analysen
Die Raman-Spektroskopie eröffnete die Möglichkeit, die Matrixentwicklung in den Hydro-
gelen über die Kulturzeit hinweg weiter zu charakterisieren. Vor allem für die Beurteilung
der sich entwickelnden Knochenmatrix in den zuvor mit HAp-Partikeln versetzten Hydro-
gelen verspricht die Methode einen großen Nutzen, da im Gegensatz zu anderen Methoden
eine Abgrenzung der von den verkapselten Zellen neu gebildeten mineralischen Phase
gegenüber dem eingebrachten synthetischen HAp möglich ist.
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2.10.1 Datenerzeugung
Vor Beginn der Messungen erfolgte zunächst die Kalibrierung des Messsystems auf
die 521 cm-1-Spektrallinie einer Siliziumscheibe. Aus den zu untersuchenden HAp-
Hydrogelproben wurden mit einem Skalpell Querschnitte angefertigt, welche im Anschluss
in eine Glasboden-Petrischale gelegt und mit PBS+ bedeckt wurden. Ein Laserstrahl der
Wellenlänge 783,5 nm wurde mit einer Intensität von 85 mW durch ein Wasserimmersi-
onsobjektiv mit 60-facher Vergrößerung auf die Probe fokussiert, und die in der Probe
gestreuten und mittels eines Spektrographen gebeugten Signale im Anschluss durch eine
CCD-Kamera detektiert.
Pro Hydrogel wurden Spektren an 25 bis 30 zufällig verteilten Positionen mit einer Aufnah-
medauer von je 10x10 Sekunden aufgenommen. Zudem erfolgte für jedes Probenspektrum
die Aufnahme eines Hintergrundspektrums. Hierzu wurde in der Proben-Fokusebene
ein Spektrum des mit PBS bedeckten Glassubstrates über eine Zeit von 100 Sekunden
aufgezeichnet.
2.10.2 Datenanalyse
Im Rahmen der Datenanalyse erfolgte zunächst die Vorbearbeitung der aufgezeichneten
Spektren, um Störsignale zu entfernen und eine Normalisierung der Daten vorzunehmen.
Im Anschluss wurden dann mittels uni- und multivariater Verfahren die Spektren der
einzelnen Probentage und Hydrogelvarianten analysiert und miteinander verglichen, um
Veränderungen in der Matrixzusammensetzung charakterisieren zu können.
2.10.2.1 Vorbearbeitung der Spektren
Als Vorbereitung für die Spektrenanalysen wurden die aufgenommenen Spektren zunächst
in der Software OPUS geöffnet, und eine Subtraktion der im Rahmen der Messungen
aufgenommenen Hintergrundspektren durchgeführt. Dann erfolgte die manuelle Entfer-
nung von durch kosmische Strahlung verursachten Spikes durch Ersetzen der Spikes mit
einer geraden Linie im betreffenden Spektrenbereich, sowie eine Grundlinienkorrektur.
Im Anschluss wurden die bearbeiteten Spektren in der Software The Unscrambler® einer
Vektornormalisierung unterzogen.
2.10.2.2 Univariate Datenanalyse
Zur Charakterisierung der sich in den Hydrogelen entwickelnden Matrix erfolgte die
Berechnung der Intensitätsverhältnisse bestimmter Wellenzahlen. Das Verhältnis von
anorganischer zu organischer Matrix in den Hydrogelen wurde unter Einbezug der
Phosphat- und der Prolin-Banden (960 cm-1 und 850 cm-1) berechnet. Für die Charakte-
risierung der anorganischen Matrixzusammensetzung wurde das Verhältnis von Carbonat
(1073 cm-1) zu Phosphat (960 cm-1) sowie das Verhältnis der in synthetischem HAp
vorkommenden asymmetrischen P=O-Streckschwingung (774 cm-1) zur symmetrischen
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P=O-Streckschwingung in biologischem Phosphat (952 cm-1) bestimmt [193].
Zudem erfolgte die Berechnung der Halbwertsbreite (engl. full width at half maximum,
FWHM) der Phosphatbande bei 960 cm-1, welche umgekehrt proportional zur Kris-
tallinität des Minerals ist [194, 195]. Die Berechnung des Intensitätsverhältnisses der
Banden bei 1660 cm-1 und 1690 cm-1, welche trivalenten Pyridinolin- und divalenten
Dihydroxylysinonorleucin-Kollagenquervernetzungen zugeordnet sind [196, 197], ermög-
lichte die Beurteilung der Vernetzungsqualität der gebildeten Kollagenmatrix.
2.10.2.3 Multivariate Datenanalyse
Für die Evaluation der spektralen Unterschiede zwischen den Hydrogelen an Tag 1 und
Tag 28 wurde zudem eine Hauptkomponentenanalyse (engl. principal component analysis,
PCA) mittels der Software The Unscrambler® durchgeführt. Unter Nutzung des "non-
linear iterative partial least squares“-Algorithmus erfolgte die Berechnung von sieben
Hauptkomponenten (engl. principal components, PCs). Unter Einbezug der Daten aller
drei Spender von Tag 1 und Tag 28 wurde dann ein Score-Plot unter Nutzung von PC-1
und PC-3 erstellt, und die zugehörigen Konfizendellipsen für p<0,05 berechnet.
2.11 Statistische Auswertung
Alle Versuche wurden in mindestens drei unabhängigen Ansätzen bzw. mit den Zellen
dreier Spender durchgeführt. Zumeist – wenn nicht anders angegeben – erfolgte zudem
mindestens die Auswertung biologischer Triplikate. Gezeigt sind jeweils die Mittelwerte
und zugehörigen Standardabweichungen aus diesen Ansätzen. Alle Daten wurden mittels
eines Kolmogorow-Smirnow-Tests auf ihre Normalverteilung hin überprüft.
Anschließend erfolgte die Untersuchung der Mittelwerte hinsichtlich signifikanter Unter-
schiede. Hierfür wurde – je nach Datensatz – ein Zweistichproben-t-Test, eine einfache
Varianzanalyse für wiederholte Messungen (engl. analysis of variance, ANOVA) oder
eine zweifache ANOVA für wiederholte Messungen mit anschließendem Post-hoc-Test
nach Tukey (im Falle normalverteilter Daten), oder der Mann-Whitney-Test oder die
Kruskal-Wallis-ANOVA (im Falle nicht-normalverteilter Daten) durchgeführt. Das Vor-
liegen signifikanter Unterschiede wurde angenommen für p<0,05.
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Kapitel 3
Ergebnisse
3.1 Charakterisierung der isolierten Zellen
Vor dem Einsatz der isolierten HDMECs und ASCs für weitere Experimente wurden
zunächst Versuche zur Bestätigung der Zellidentität, der Funktionalität sowie zur Analyse
des Differenzierungspotentials der vermeintlichen Stammzellen durchgeführt.
3.1.1 Charakterisierung der aus Dermis isolierten Endothelzellen
Die aus Mikrokapillaren der Haut isolierten HDMECs wurden hinsichtlich der Expres-
sion spezifischer EC-Marker untersucht. Zudem wurde evaluiert, ob die Zellen in einer
geeigneten 3D-Umgebung Kapillarstrukturen ausbilden.
Nach der Isolation und Kultivierung der Zellen dreier Spender über zwei Passagen
hinweg erfolgte eine Immunfluoreszenzfärbung gegen CD31 und vWF. Beide Proteine
wurden in den Zellen aller Spender exprimiert. Die Färbung von CD31 fand sich über
den gesamten Zellkörper verteilt und war in der konfluenten Zell-Monoschicht an den
Zell-Zell-Kontakten besonders intensiv (Abbildung 3.1 A). Beim Großteil der Zellen war
zudem die Färbung von vWF erkennbar, diese lag im perinukleären Raum vor (Abbildung
3.1 B).
Die Fähigkeit der isolierten HDMECs, in Anwesenheit von ASCs als Unterstützerzel-
len stabile kapillarähnliche Strukturen zu bilden, wurde in einem Vaskulogeneseassay in
Fibringelen untersucht. Abbildung 3.1 C zeigt exemplarisch die entstandenen Strukturen
an Tag 14 der Kultur. Rot gefärbt sind durch HDMECs gebildete mehrzellige Netzwerk-
strukturen erkennbar. Grün gefärbt sind die als Unterstützerzellen eingebrachten ASCs.
In Gelen, in welche lediglich HDMECs und keine ASCs eingebracht worden waren, konnte
an Tag 14 keine Strukturbildung nachgewiesen werden (Abbildung 3.1 D).
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Abbildung 3.1: Charakterisierung der isolierten HDMECs. Mittels Immunfluoreszenzfärbungen
wurden in HDMECs, welche in einer 2D-Umgebung kultiviert worden waren, EC-spezifische Proteine
nachgewiesen. (A) CD31 war über den gesamten Zellkörper verteilt und in der konfluenten Zellschicht
besonders an den Zell-Zell-Kontakten exprimiert. (B) Die Expression von vWF konnte in einem Großteil
der Zellen im Cytoplasma verteilt nachgewiesen werden. Die Proteine sind jeweils in rot dargestellt, die
mit DAPI gefärbten Zellkerne in blau. Maßstab: 200 µm. (C+D) Durch HDMECs in Fibringelen gebildete
kapillarähnliche Strukturen in (C) Gelen mit HDMECs und ASCs und in (D) Gelen, die nur HDMECs
enthalten. Zur Stabilisierung eingebrachte ASCs sind grün gefärbt, HDMECs rot und Zellkerne blau.
3.1.2 Charakterisierung der aus Fettgewebe isolierten Stammzellen
Die aus Fettgewebsbiopsien isolierten und in folgenden Kultivierungsschritten aus der
SVF gewonnenen Zellen wurden anhand der von IFATS und ISCT vorgeschlagenen Mini-
malkriterien [68] hinsichtlich des Vorhandenseins mesenchymaler Stammzellen untersucht.
Hierfür erfolgte eine durchflusszytometrische Charakterisierung der Stammzellidentität,
sowie die Analyse des Differenzierungspotentials der Zellen in adipogene, osteogene und
chondrogene Richtung.
Nachdem die zu analysierenden Zellen Standardprotokollen zur Differenzierung in adi-
pogene, osteogene und chondrogene Richtung unterzogen worden waren, wurde der
Differenzierungserfolg mit Hilfe einer Ölrotfärbung (adipogene Richtung), einer Alizarin-
rotfärbung (osteogene Richtung) und einer Alcianblaufärbung (chondrogene Richtung)
überprüft.
Während die Zellen, welche als Kontrolle ohne Differenzierungsfaktoren kultiviert worden
waren, in keinem der Ansätze eine spezifische Färbung aufwiesen (Abbildung 3.2 D-F),
zeigten die osteogen differenzierten Zellkulturen nach erfolgter Alizarinrotfärbung rot ge-
färbte mineralisierte Bereiche auf, welche gleichmäßig über die gesamte Zell-Monoschicht
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verteilt und je nach Spender unterschiedlich stark ausgeprägt waren (Abbildung 3.2 A).
Nach adipogener Kultivierung konnte im überwiegenden Anteil der Zellen das Vorhanden-
sein gefärbter Fettvakuolen nachgewiesen werden. Die Zellen zeigten hierbei größtenteils
ein multivakuoläres Erscheinungsbild (Abbildung 3.2 B). Die chondrogen kultivierten
Zellpellets zeigten, im Vergleich zur Kontrolle, einen vergrößerten Durchmesser, sowie
eine hellblaue Färbung der im Pellet vorliegenden GAGs (Abbildung 3.2 C).
Abbildung 3.2: Differenzierungspotential der aus Fettgewebe isolierten Zellen. Das adipogene,
osteogene und chondrogene Differenzierungspotential der Zellen kann durch eine (A) Ölrot- und (B)
Alizarinrotfärbung des Zellmonolayers sowie eine (C) Alcianblaufärbung des Zellpellets nachgewiesen
werden. (D,E,F) Zellen, welche ohne Differenzierungsfaktoren kultiviert wurden, als Negativkontrollen.
Maßstäbe: 100 µm (A,B,D,E), 200 µm (C+F).
Die aus dem subkutanen Fettgewebe isolierten Zellen wurden hinsichtlich der Expres-
sion ASC-spezifischer Oberflächenmarker – CD13, CD44, CD73 und CD90 –, sowie der
Expression von Ausschlussmarkern – dem Endothelzellmarker CD31 und dem Marker
hämatopoetischer Zellen CD45 – analysiert. Hierzu erfolgte eine durchflusszytometrische
Messung, mit Hilfe derer die Kombination von Oberflächenmarkern auf den analysierten
Zellen bestimmt werden kann.
In Tabelle 3.1 ist zunächst der prozentuale Anteil der für CD31 und CD45 negativen
Zellen an der Gesamtpopulation mit 89,0 % ± 5,52 % angegeben. Dieser Anteil stellt
die Hauptpopulation dar, welche im Weiteren hinsichtlich der Expression der oben ge-
nannten ASC-spezifischen Oberflächenproteine untersucht wurde. Die Analyse bezüglich
des Vorhandenseins spezifischer Markerkombinationen zeigte, dass für alle untersuchten
Kombinationen zwischen 99,3 % und 100,0 % der Zellen doppelt positiv für die jeweiligen
Marker waren (siehe Tabelle 3.1).
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Tabelle 3.1: Ergebnisse der durchflusszytometrischen Untersuchung zelltypspezifischer
Oberflächenproteine. Dargestellt sind der Anteil der CD31-CD45--Population an der Gesamtpo-
pulation, sowie die Anteile der für unterschiedliche ASC-Marker doppelt positiven Zellen unter Angabe
der Mittelwerte sowie der entsprechenden Standardabweichungen (n = 3 Spender).
Mittlerer Anteil [%] Standardabweichung [%]
Anteil der Hauptpopulation an
Gesamtpopulation
(CD31-CD45-)
89,0 5,52
CD90+CD44+ 99,3 0,48
CD13+CD90+ 99,3 0,47
CD73+CD90+ 99,4 0,44
CD13+CD73+ 99,9 0,05
CD44+CD73+ 99,9 0,09
3.2 Zytokompatibilitätsuntersuchungen
Im Rahmen von Zytokompatibilitätsuntersuchungen, welche an die DIN ISO 10993-5
angelehnten waren, wurden zunächst die für die Hydrogelherstellung verwendeten Ma-
terialien hinsichtlich ihrer Zellverträglichkeit untersucht, und es erfolgte die Festlegung
zytokompatibler Konzentrationen für den Einsatz des Photoinitiators LAP sowie des
verwendeten HAp-Pulvers.
Der Photoinitiator wurde mit den HDMECs von sechs Spendern sowie den ASCs dreier
Spendern in einem dem tatsächlichen Hydrogelaufbau nachempfundenen Ansatz getestet.
Die Zellen lagen hierbei umgeben von einer 5 Gew.-%igen Gelatinelösung, welche zwischen
0,01 und 0,8 mg mL-1 LAP enthielt, vor, und der Ansatz wurde für 60 oder 120 Sekunden
(was einer Intensität von 0,54 bzw. 1,08 J cm-2 entspricht) bestrahlt. Unbestrahlte Zellen
sowie Zellen ohne den Zusatz von LAP dienten als Kontrollen. Die Zellvitalität in den
einzelnen Ansätzen wurde bestimmt, und die Ergebnisse jeweils auf die unbestrahlte
Kontrolle ohne LAP normiert. Die daraus resultierenden Werte sind in Abbildung 3.3 A
und B dargestellt.
Die Versuche mit beiden Zelltypen zeigten, dass in Gegenwart von Gelatine von dem
unbestrahlten Photoinitiator in den untersuchten Konzentrationen nur eine geringe zyto-
toxische Wirkung ausgeht. Die Vitalität sank mit steigender LAP-Konzentration auf bis
zu 72,6 % ± 15,78 % der unbestrahlten Kontrolle bei Zugabe von 0,8 mg mL-1 zu den
HDMECs sowie auf 69,6 % ± 5,28 % bei Zugabe derselben Konzentration zu den ASCs.
Die Bestrahlung der Ansätze resultierte ebenfalls in einer kontinuierlich sinkenden Zellvi-
talität bei steigender LAP-Konzentration, wobei hier bei den untersuchten ECs bereits
bei einer LAP-Konzentration von 0,2 mg mL-1 und einer Intensität von 0,54 J cm-2 die
Zellvitalität bei 81,9 % ± 14,60 % lag, und bei 0,8 mg mL-1 LAP auf 63,4 % ± 14,64 %
absank. Die Anwesenheit von bestrahltem LAP hatte einen vergleichbaren Effekt auf die
Vitalität des untersuchten ASCs. Während bei einer LAP-Konzentration von 0,2 mg mL-1
die Vitalität nach Bestrahlung mit 0,54 J cm-2 und 1,08 J cm-2 noch bei 81,0 % ± 14,03 %
und 83,0 % ± 12,21 % lag, sank sie bei weiterer Erhöhung der LAP-Konzentration auf
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Abbildung 3.3: Zytokompatibilität des Photoinitiators sowie der Hydroxyapatitpartikel. Die
Zytokompatibilität verschiedener Photoinitiatorkonzentrationen wurde mit ASCs und ECs gemessen,
welche in einer 5 %igen Gelatinelösung vorlagen. (A) Die Zellviabilität der mit 0,54 J cm-2 (Dreieck)
und 1,08 J cm-2 (Viereck) bestrahlten ASCs ist als Prozentsatz der unbestrahlten Kontrolle (Kreis)
dargestellt. Angegeben sind die Mittelwerte aus drei unabhängigen Versuchen (Triplikate) sowie die
zugehörigen Standardabweichungen. (B) Prozentuale Vitalität der mit 0,54 J cm-2 bestrahlten HDMECs
(Dreieck) im Vergleich zu unbestrahlten Kontrollzellen (Kreis). Angegeben sind die Mittelwerte aus sechs
unabhängigen Versuchen (Triplikate) sowie die zugehörigen Standardabweichungen. (C) Vitalität von
ASCs in GM-Hydrogelen, versetzt mit 2,5 Gew.-%, 5 Gew.-% und 7,5 Gew.-% HAp-Partikel, bezogen auf
die Vitalität in Hydrogelen ohne HAp. Hellgrau gestrichelt sind die Ergebnisse der drei unabhängigen
Versuche (jeweils Triplikate), die gemittelten Werte und die zugehörigen Standardabweichungen sind
dunkelgrau dargestellt.
0,8 mg mL-1 nach Bestrahlung mit 0,54 J cm-2 und 1,08 J cm-2 auf 58,6 % ± 15,90 %
und 44,9 % ± 10,44 % ab.
Die alleinige Bestrahlung – ohne die Anwesenheit von LAP – resultierte bei den ECs in
einer Vitalität von 93,2 % ± 10,02 % (0,54 J cm-2) und einer ASC-Vitalität von 94,4 %
± 5,79 % (0,54 J cm-2) und 100,8 % ± 3,62 % (1,08 J cm-2).
Für die Untersuchung der Zytokompatibilität der HAp-Partikel wurden ASCs dreier
Spender in GM-Hydrogele mit verschiedenen Anteilen an HAp verkapselt, und ihre
Vitalität bezogen auf die Vitalität von Zellen in HAp-freien Hydrogelen bestimmt. Wie in
Abbildung 3.3 C dargestellt, resultierte die Zugabe von 2,5 und 5,0 Gew.-% HAp zu den
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Hydrogelen in einem Absinken der Vitalität auf einen Mittelwert von 77,2 % ± 10,43 %
bzw. 85,9 % ± 5,10 %, während bei Zugabe von 7,5 Gew.-% HAp eine Vitalität von
66,6 % ± 17,00 % erreicht wurde.
3.3 Charakterisierung der Hydroxyapatitpartikel
Die verwendeten HAp-Partikel wurden mittels Laserbeugung hinsichtlich ihrer Partikel-
größenverteilung charakterisiert (Abbildung 3.4 A). Hierfür wurden die Partikel in drei
Schritten durch Rühren, eine Ultraschallbehandlung und einen zweiten Rührschritt in
Wasser dispergiert.
Nach dem ersten Rührschritt resultierte eine breite bimodale Größenverteilung mit Parti-
keln von 1 µm bis 100 µm Durchmesser. Direkt nach der Ultraschallbehandlung zeigte die
Größenverteilung zwei getrennte Maxima. Das erste Maximum war charakterisiert durch
Partikelgrößen im Bereich von 40 nm bis 500 nm und einem durchschnittlichen Partikel-
durchmesser von ∼140 nm, das zweite Maximum zeigte Partikel in einem Größenbereich
von 1 µm bis 35 µm und einer Durchschnittsgröße von ∼10 µm. Nach einem erneuten
zehnminütigen Rührschritt waren keine Partikel im Nanobereich mehr erkennbar, die
Größenverteilung zeigte lediglich Partikel mit einer Größe von 1 µm bis 35 µm und einer
durchschnittlichen Partikelgröße von ∼12 µm.
Die Charakterisierung der Partikel mittels REM-Aufnahmen ließ hauptsächlich auf ku-
gelförmige Partikel mit Durchmessern von 50 nm bis 1 µm schließen (Abbildung 3.4 B).
Zudem zeigten einige Partikel eine plättchen- oder stäbchenförmige Morphologie, wie in
Abbildung 3.4 C dargestellt.
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Abbildung 3.4: Charakterisierung der verwendeten Hydroxyapatitpartikel. (A) Partikelgrößen-
verteilung, gemessen mittels Laserbeugung von in Wasser dispergierten und mit Ultraschall behandelten
HAp-Partikeln. Die Partikel wurden nach zehnminütigem Dispergieren bei 2000 rpm (dunkelgraue Qua-
drate), nach einem darauffolgenden zweiminütigen Ultraschallschritt (graue Kreise) und einem weiteren
Dispergierschritt (10 min, 2000 rpm) (hellgraue Dreiecke) gemessen. Die Partikelgrößenverteilung in µm
(logarithmisch) ist gegen das Volumen [%] der Partikel aufgetragen. (B+C) Rasterelektronenmikroskopi-
sche Aufnahmen der verwendeten HAp-Partikel als trockenes Pulver. (B) Übersichtsaufnahmen über die
vorhandenen Partikelgrößen. Neben Partikeln mit einem Durchmesser von bis zu 1,2 µm zeigten sich auch
deutlich kleinere Partikel. Maßstab unter der Aufnahme: 1 µm. (C) Aufnahme in höherer Vergrößerung.
Partikel mit einer Minimalgröße von 50-100 nm sind erkennbar. Zusätzlich zu den großteils kugelförmigen
Partikeln liegen plättchen- und stäbchenförmige Partikel vor (weiße Pfeile). Maßstab unter der Aufnahme:
100 nm.
3.4 Materialwissenschaftliche Analyse der Biotinten und
Hydrogele
Die für die Zellverkapselung und die additive Herstellung von vaskularisierten Knochenge-
webekonstrukten entwickelten Biotinten und die daraus hergestellten Hydrogelvarianten
wurden bezüglich ihrer materialwissenschaftlichen Charakteristika evaluiert.
Zum einen wurden die Biotinten hinsichtlich ihrer Extrudierbarkeit und ihres Gelierverhal-
tens untersucht. Zudem erfolgte die Bestimmung der rheologischen Materialeigenschaften
der resultierenden Hydrogele und deren Fähigkeit zur Flüssigkeitsaufnahme – einem
wichtigen Parameter für die Zellkompatibilität. Verwendet wurden hierzu die in Abschnitt
2.4.1 beschriebenen Tinten auf Basis der methacrylmodifizierten Biopolymere, die je nach
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Tintenart mit HAM und HAp (Knochentinte) oder mit acetylierter GM und unmodi-
fizierter Gelatine (Vaskularisierungstinten) modifiziert worden waren. Zudem wurden
die hieraus resultierenden und mit der in Abschnitt 2.4.2.1 beschriebenen Stanzmethode
hergestellten Hydrogele untersucht.
3.4.1 Extrudierbarkeit und Geliertemperatur der Tinten
Zunächst wurden die entwickelten Tinten genutzt, um bei Raumtemperatur jeweils ein
einfaches Gittermuster, welches aus zwei übereinanderliegenden Schichten bestand (siehe
Protokoll in Abbildung 2.3), zu drucken und so die Extrudierbarkeit zu beurteilen.
Wie in Abbildung 3.5 B gezeigt, ließen sich mit der Basis- (1) und der HAp-modifizierten
Tinte (2) Gitter aus definierten und hinreichend gleichmäßigen Filamenten erzeugen. Die
reine GM2-Tinte war zu flüssig, sodass die Filamente zusammenliefen und keine defi-
nierte Struktur erkennbar war (3). Durch Zugabe von unmodifizierter Gelatine hingegen
ergab sich ein inhomogenes Druckmuster, die Tinte schien recht stark geliert, was zu
einer ungleichmäßigen Struktur und Oberfläche der Filamente führte (3). Das Ersetzen
eines Teils der GM2 durch GM2A8 führte zu einer klaren Gitterstruktur mit definierten
Filamenten (5).
Zur Bestätigung der Ergebnisse aus den Druckversuchen wurde die Geliertemperatur
der entwickelten Biotinten mittels rheologischer Bestimmung von Speicher- und Verlust-
modul analysiert. Der Gelierpunkt gilt als wichtiger Parameter für die Vorhersage der
Extrudierbarkeit von gelatinebasierten Materialien und stellt die Temperatur dar, bei
der die flüssige Tinte in den gelierten Zustand übergeht.
Die Messung der Knochen- und Basistinten ergab eine Geliertemperatur von 21,6 °C ±
0,23 K für die GM-Basistinte und 21,5 °C ± 0,31 K für die HAp-haltige Knochentinte
(Abbildung 3.5 A). Die Geliertemperaturen der Vaskularisierungstinten lagen bei 20,2 °C
± 0,07 K für die reine GM2-Tinte, 22,0 °C ± 0,14 K für die mit unmodifizierter Gelatine
versetzte (Modifikation I) und 21,3 °C ± 0,19 K für die mit GM2A8 und Gelatine versetzte
Tinte (Modifikation II).
3.4.2 Evaluation der Quellbarkeit
Für die Bestimmung der Quellbarkeit wurden die Hydrogele nach ihrer Herstellung für
24 Stunden unter Standardkulturbedingungen inkubiert, um ein vollständiges Quellen
der Gele sicherzustellen. Im Anschluss erfolgte die Bestimmung des Nass- und Trockenge-
wichtes der Gele, um daraus die Quellbarkeit abzuleiten.
Wie in Abbildung 3.5 B dargestellt, wiesen das aus GM2 bestehende Basis-Vaskularisie-
rungsgel sowie das mit Gelatine modifizierte GM2-Gel (Modifikation I) eine Quellbarkeit
von 1939,1 % ± 427,07 % und 2012,9 % ± 218,90 % auf. Die Quellbarkeit der mit Gelatine
und GM2A8 modifizierten Gele (Modifikation II) hingegen war mit 2910,5 % ± 1576,84 %
signifikant höher.
Die Zugabe von HAp-Partikeln bewirkte in den Knochengelen eine signifikante Abnahme
Kapitel 3. Ergebnisse 69
der Quellbarkeit gegenüber den Basisgelen ohne HAp. So sank sie von 554,8 % ± 22,42 %
auf 408,4 % ± 47,82 % (Abbildung 3.5 C).
Abbildung 3.5: Geliertemperatur und Extrudierbarkeit der Biotinten sowie Quellbarkeit der
resultierenden Hydrogele. (A) Bestimmung der Geliertemperatur von Basis (GM2 + GM5 + HAM)-
und HAp-Biotinten (GM2 + GM5 + HAM + HAp) sowie der drei Vaskularisierungstinten (GM2, GM2 +
Gelatine, GM2 + GM2A8 + Gelatine). Dargestellt sind die Mittelwerte aus drei unabhängigen Messungen
und die zugehörigen Standardabweichungen. Signifikante Unterschiede zwischen den Mittelwerten sind
gekennzeichnet (** p < 0,01; *** p < 0,001; n.s. nicht signifikant). (B) Extrudierte Gitterstrukturen
aus (1) GM-Basistinte, (2) HAp-Tinte, (3) GM2-Vaskularisierungstinte, (4) GM2-Gelatine-Tinte und
(5) GM2-GM2A8-Gelatine-Tinte. (C+D) Bestimmung der Quellbarkeit der Hydrogele aus drei unabhän-
gigen Ansätzen (mit jeweils mindestens vier Gelen). Dargestellt sind die Mittelwerte und zugehörigen
Standardabweichungen für (A) die GM- und Knochengele und (B) die Vaskularisierungsgele. Signifikante
Unterschiede zwischen den Mittelwerten sind gekennzeichnet (** p < 0,01; *** p < 0,001)
3.4.3 Rheologische Untersuchung der Hydrogele
Die viskoelastischen Eigenschaften der Vaskularisierungs- und Knochengele wurden
mittels rheologischer Oszillationsmessungen bestimmt. Die Messung beider Geltypen
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erfolgte hierbei bei einer Normalkraft FN von 0,32 N. Die Knochen- und Basisgele wurden
zudem mit FN = 10 N vermessen, um die Ergebnisse mit denen der zellhaltigen Gele
(siehe 3.5.2) vergleichen zu können. Es wurden der Speicher- und der Verlustmodul der
Gele, sowie der Verlustfaktor bestimmt. Die Ergebnisse sind in Abbildung 3.6 dargestellt.
Die Messung der Vaskularisierungsgele resultierte in einem Speichermodul G’ von 7,0 kPa
± 0,47 kPa für die GM2-Basisgele, sowie signifikant geringeren Werten von 5,5 kPa
± 0,28 kPa und 2,7 kPa ± 0,31 kPa für die mit Gelatine bzw. mit Gelatine und
GM2A8 modifizierten Gelvarianten (Abbildung 3.6 A). Die Verlustmoduln G” der drei
Hydrogelvarianten wiesen keine signifikanten Unterschiede auf und lagen mit Werten
zwischen 0,05 kPa ± 0,004 kPa und 0,06 kPa ± 0,003 kPa deutlich niedriger als G’. Die
Bestimmung des Verlustfaktors ergab für die Vaskularisierungsgele der Modifikation II
(GM2 + GM2A8 + Gelatine) mit 0,029 ± 0,0211 einen gegenüber den GM2- (0,008 ±
0,0020) und den GM2-Gelatine-Gelen (0,011 ± 0,0033) signifikant höheren Wert.
Die Messung der Basis- und Knochengele resultierte in Speichermoduln von 29,6 kPa ±
1,40 kPa (Messung bei FN = 10 N) und 13,78 kPa ± 1,66 kPa (Messung bei FN = 0,32 N)
für die GM-Basisgele, sowie jeweils signifikant höheren Moduln von 35,1 kPa ± 2,33 kPa
(FN = 10 N) und 17,1 kPa ± 0,87 kPa (FN = 0,32 N) für die mit HAp modifizierten Gele
(Abbildung 3.6 B+C). Bei Messung mit FN = 0,32 N waren die Messwerte sowohl der
Basis- als auch der HAp-Gele zudem signifikant höher als die der Vaskularisierungsgele.
Ebenfalls in den Abbildungen 3.6 C und D dargestellt sind die Verlustmoduln der GM-
und HAp-Gele, die im Vergleich zu den Speichermoduln erneut deutlich niedriger waren.
Sie wurden auf 1,0 kPa ± 0,30 kPa und 1,8 kPa ± 0,39 kPa (FN = 10 N) sowie 0,2 kPa
± 0,06 kPa und 0,4 kPa ± 0,09 kPa (FN = 0,32 N) beziffert. Die daraus berechneten
Verlustfaktoren tanδ lagen bei 0,03 ± 0,009 kPa und signifikant höheren 0,05 ± 0,009
(FN = 10 N) sowie 0,016 kPa ± 0,005 kPa und 0,024 kPa ± 0,005 kPa (FN = 0,32 N).
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Abbildung 3.6: Viskoelastische Eigenschaften der zellfreien Hydrogele. Bestimmung von Spei-
chermodul G’, Verlustmodul G” und Verlustfaktor G”/G’ mittels oszillatorisch dynamischer Messung der
Hydrogele aus drei unabhängigen Ansätzen (jeweils mindestens Triplikate). Dargestellt sind die Mittel-
werte und zugehörigen Standardabweichungen für (A) die GM (hellgrau)- und Knochengele (dunkelgrau),
gemessen bei FN = 0,32 N, (B) die GM (hellgrau)- und Knochengele (dunkelgrau), gemessen bei FN =
10 N und (C) die Vaskularisierungsgele, gemessen bei einer Normalkraft FN von 0,32 N (dunkelgrau:
GM2-Gele; mittelgrau: Modifikation I; hellgrau: Modifikation II). Signifikante Unterschiede zwischen den
Mittelwerten sind gekennzeichnet (* p < 0,05; ** p < 0,01; *** p < 0,001).
3.4.4 Herstellung formstabiler 3D-Geometrien
Nachdem in Abschnitt 3.4.1 bereits gezeigt wurde, dass sich die GM-Basistinte, die HAp-
Tinte und die mit GM2A8 und Gelatine modifizierte Vaskularisierungstinte problemlos
in einfache Geometrien extrudieren lassen, wurde in einem weiteren Schritt der Aufbau
komplexerer Strukturen evaluiert.
In Abbildung 3.7 sind die drei verschiedenen Geometrien gezeigt, welche für den Einsatz
in den verschiedenen Zellkulturexperimenten mit den drei Tinten aufgebaut wurden.
Abbildung 3.7 zeigt den Druckprozess für den Aufbau der Gitterstruktur aus HAp-
Hydrogel (A), des Kombinationskonstruktes aus Knochen- und Vaskularisierungsgel (B),
welches für die Co-Kultur-Experimente eingesetzt wurde und der Zylinderstruktur aus
Knochen- und Basisgel (C), deren Aufbau direkt im Bioreaktor stattfand. In Abbildung
3.7 D bis F sind dieselben Geometrien direkt nach dem Drucken und in Abbildung 3.7 G
bis I nach Inkubation in Medium bei 37 °C dargestellt.
Sowohl die Knochen- und Basistinten als auch die Vaskularisierungstinte ließen sich
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reproduzierbar extrudieren; auch die mit ca. 0,5 mm Breite recht dünnen Filamente der
Gitterstruktur oder die Ringe der Co-Kultur-Gele konnten definiert und modellgetreu
erzeugt werden. Vor allem bei Nutzung von GM2 mussten die Anteile der einzelnen
Komponenten jedoch aufgrund einer starken Chargenabhängigkeit der Geliereigenschaften
je nach genutzter GM-Charge angepasst werden.
Nach der Vernetzung und der Kultivierung unter physiologischen Bedingungen behielten
die gedruckten Hydrogelgeometrien im großen und ganzen ihre Struktur bei, es kam
lediglich zu geringen Materialverlusten, die zum Beispiel an einer Dickenabnahme der
Filamente der Gitterstruktur erkennbar waren.
Abbildung 3.7: Mittels Mikroextrusion hergestellte 3D-Geometrien. Gitterstruktur aus reiner
HAp-Knochentinte (A,D,G), kombiniertes Konstrukt aus Knochentinte (außen) und Vaskularisierungstinte
(innen, Modifikation II) (B,E,H) und kombiniertes, in einem Bioreaktor gedrucktes Konstrukt aus
Knochentinte und Basistinte (C,F,I). Dargestellt sind die Konstrukte während des Druckvorgangs
(A,B,C), direkt nach dem Drucken (D,E,F) und nach der Kultivierung unter Zellkulturbedingungen
(G,H,I). Maßstab in (F) und (I): 1 mm.
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3.5 Evaluation der osteogenen Differenzierung und Kno-
chenmatrixbildung in Hydrogelen
Nach der materialwissenschaftlichen Charakterisierung der entwickelten Knochen-Biotinten
und -Hydrogele sollte in einem nächsten Schritt die Kultivierung von Zellen in den Hy-
drogelen untersucht werden.
Zunächst erfolgte die Bestimmung der Zellviabilitäten, um auf die Versorgung der ver-
kapselten Zellen rückschließen zu können. Zudem wurde die Wirkung der für den Aufbau
von Knochengewebe entwickelten, HAp-haltigen Hydrogele auf die verkapselten ASCs
evaluiert. Hierfür wurde der Einfluss der Hydrogelzusammensetzung auf die osteogene
Differenzierung der Stammzellen und die daraus resultierende Neubildung einer Knochen-
matrix analysiert. Zudem erfolgte der Aufbau ASC-haltiger Hydrogel-Gitterstrukturen
aus der HAp-modifizierten Knochentinte mittels Mikroextrusion sowie auch hier die
Analyse der Knochenmatrixbildung.
3.5.1 Vitalität der Zellen in Hydrogelen
Für die Bestimmung der Zellvitalität erfolgte die Durchführung einer Lebend-Tot-Färbung
in den Gelen und die Quantifizierung der lebendigen und toten Zellen durch das Auszählen
repräsentativer mikroskopischer Aufnahmen.
Die Verkapselung in GM-Basisgelen resultierte in einer initialen Zellvitalität an Tag 1
von 91,8 % ± 5,13 % sowie 86,0 % ± 10,78 % in den HAp-modifizierten Knochengelen
(Abbildung 3.8). Während es in den GM-Hydrogelen nach 14-tägiger Kultur zu einem
Abfall auf 57,0 % ± 9,13 % kam und die Vitalität anschließend erneut auf 76,3 % ±
14,60 % anstieg, sank die Vitalität in den HAp-modifizierten Gelen über die 28-tägige
Kultur auf 60,9 % ± 17,07 %. Hier war die signifikante Abnahme innerhalb der ersten
14 Tage der Kultur verortet, während in den darauf folgenden 14 Tagen keine weitere
Reduktion der Vitalität nachgewiesen wurde.
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Abbildung 3.8: Vitalität der verkapselten Zellen. Untersucht wurden die Zellen in den beiden
Hydrogelvarianten (GM: Basistinte; HAp: HAp-modifizierte Knochentinte) an Tag 1 (dunkelgrau) sowie
nach 14 (mittelgrau)- und 28-tägiger Kultur (hellgrau). Dargestellt ist die prozentuale Vitalität der Zellen
als Anteil der lebenden Zellen an der Gesamtzellzahl, welche pro Donor aus drei repräsentativen Fluores-
zenzaufnahmen ausgezählt wurde. Gezeigt sind die Mittelwerte dreier Donoren sowie die zugehörigen
Standardabweichungen. Statistisch signifikante Unterschiede zwischen den Mittelwerten sind markiert
(* p < 0,05; ** p < 0,01; *** p < 0,001).
3.5.2 Rheologische Analyse der Hydrogele
Der Einfluss des HAp-modifizierten Knochenhydrogels auf die osteogene Differenzierung
der verkapselten Stammzellen und die damit einhergehende Bildung einer knochenähnli-
chen Matrix sollte untersucht werden. Es wurde angenommen, dass die Bildung einer
solchen Matrix in den Hydrogelen zu einer Veränderung der viskoelastischen Geleigen-
schaften führt, weshalb an verschiedenen Tagen der Kultur eine rheologische Untersuchung
der Hydrogele zur Bestimmung von Speichermodul G’ und Verlustmodul G” durchgeführt
wurde.
Die Messung der Gele an Tag 1 ergab einen signifikant höheren Speichermodul von
34,5 kPa ± 2,28 kPa für die HAp-modifizierten Hydrogele im Vergleich zu den GM-Gelen,
welche einen Speichermodul von 26,8 kPa ± 1,27 kPa aufwiesen (Abbildung 3.9 A).
Während G’ der unter Kontrollbedingungen kultivierten GM-Gele über die 28-tägige
Kultur hinweg konstant blieb, kam es in den osteogen kultivierten GM-Gelen sowie in
den HAp-haltigen Gelen zu einem signifikanten Anstieg des Speichermoduls. Dieser stieg
in den osteogen kultivierten GM-Gelen und den unter Kontrollbedingungen kultivierten
HAp-Gelen um je 26 % auf 33,0 kPa ± 6,44 kPa und 43,5 kPa ± 4,13 kPa.
Die Kombination aus osteogenen Kultivierungsbedingungen und HAp-Modifikation der
Hydrogele resultierte an Tag 28 der Kultur in einem durchschnittlichen Speichermodul
von 68,8 kPa ± 1,13 kPa, was einem Anstieg von 99,4 % gegenüber Tag 1 entspricht.
Die Messungen des Verlustmoduls G” an Tag 1 zeigten beinahe eine Verdopplung durch
die Zugabe von HAp-Partikeln von 0,7 kPa ± 0,20 kPa in den GM-Gelen auf 1,2 kPa ±
0,09 kPa in den HAp-Hydrogelen (Abbildung 3.9 B). Über die Kulturzeit von 28 Tagen
hinweg stieg der Modul – mit Ausnahme der unter Kontrollbedingungen kultivierten
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GM-Gele – in allen Hydrogelvarianten signifikant an, und resultierte in 1,8 kPa ± 0,73 kPa
für die osteogen kultivierten GM-Gele, sowie 2,6 kPa ± 0,69 kPa und 4,7 kPa ± 0,15 kPa
für die unter Kontroll- und osteogenen Bedingungen kultivierten HAp-Hydrogele.
Als Verhältnis der beiden Moduln wurde zudem der Verlustfaktor tan δ bestimmt, welcher
sich als Verhältnis von G” zu G’ berechnet. Ausgehend von 0,03 ± 0,007 und 0,04 ±
0,003 für die GM- und die HAp-modifizierten Gele an Tag 1, stieg der Verlustfaktor
für die osteogen kultivierten GM-Gele sowie beide HAp-Varianten über die 28-tägige
Kultur hinweg auf Werte zwischen 0,06 und 0,07, während der Verlustfaktor in den unter
Kontrollbedingungen kultivierten GM-Hydrogelen konstant blieb (Abbildung 3.9 C).
Abbildung 3.9: Ergebnisse der rheologischen Untersuchung zellbeladener Hydrogele nach
Kultur unter verschiedenen Bedingungen. Dargestellt sind (A) die Speichermoduln G’, (B) die
Verlustmoduln G” und (C) die resultierenden Verlustfaktoren G”/G’ (= tan δ ) der Hydrogele aus
Basistinte (GM-Gele) und HAp-modifizierter Tinte (HAp-Gele) an Tag 1 (dunkelgrau) nach der Herstellung
sowie nach 28-tägiger Kultivierung in Standardmedium (mittelgrau) oder osteogenem Medium (hellgrau).
Gezeigt sind die Mittelwerte aus drei unabhängigen Versuchen (je in Triplikaten oder Quadruplikaten)
mit den entsprechenden Standardabweichungen. Signifikante Unterschiede zwischen den Mittelwerten
sind markiert (* p < 0,05; ** p < 0,01; *** p < 0,001).
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3.5.3 Färbung von Matrixkomponenten
Zum Nachweis einer sich in den Hydrogelen entwickelnden Knochenmatrix wurden die
gestanzten und unter osteogenen oder Standard-Bedingungen kultivierten Hydrogele
histologisch verarbeitet und verschiedene Matrixkomponenten gefärbt.
Auf den Schnitten der GM- und der HAp-modifizierten Hydrogele nach 28-tägiger
Kultur wurde eine verkürzte Pentachromfärbung nach Russel-Movat zur Anfärbung
sulfatierter GAGs und elastischer Fasern durchgeführt. Während in den Gelen an Tag
1 der Kultur sowie in den unter Kontrollbedingungen kultivierten GM-Gelen keine
spezifische Färbung nachgewiesen werden konnte, zeigten die HAp-modifizierten Gele
und besonders deutlich die osteogen kultivierten GM-Gele nach 28-tägiger Kultur eine
intensive, auf das Vorhandensein sulfatierter GAGs hinweisende Türkisfärbung (Abbildung
3.10). In den HAp-Gelen war an Tag 28 zusätzlich eine intensive schwarzblaue, netzartige
Färbung zu erkennen, ein Zeichen für das Vorliegen elastischer Fasern.
Abbildung 3.10: Pentachromfärbung der gebildeten Knochenmatrix nach Russel-Movat. Ge-
zeigt ist die Färbung von gestanzten GM-Basisgelen und HAp-modifizierten Gelen an Tag 1 sowie an Tag
28 der Kultur unter osteogenen (osteo) oder Kontrollbedingungen (ctrl). Sulfatierte GAGs sind türkis,
fasrige Bestandteile schwarzblau gefärbt. Maßstab: 100 µm
Als typische Bestandteile der Knochen-ECM wurden im Rahmen einer Immunfluo-
reszenzfärbung zudem die Proteine Kollagen Typ I sowie Fibronectin in den Hydrogel-
schnitten gefärbt. Die repräsentativen fluoreszenzmikroskopischen Aufnahmen, welche in
Abbildung 3.11 A dargestellt sind, zeigen an Tag 1 in den GM-Gelen lediglich eine DAPI-
Färbung der Zellkerne, jedoch keine spezifische, antikörpervermittelte Proteinfärbung.
In den HAp-Gelen war an Tag 1, ebenso wie auch in den unter Kontrollbedingungen
kultivierten GM-Gelen an Tag 28, eine spezifische antikörpervermittelte Färbung ledig-
lich in perinukleären Bereichen nachweisbar. Im Gegensatz dazu war in den GM-Gelen
nach 28-tägiger Kultur unter osteogenen Bedingungen, und mehr noch in den HAp-
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modifizierten Hydrogelen neben der perinukleären Färbung auch eine deutliche Färbung
der umgebenden Matrix über die kompletten Hydrogelschnitte hinweg zu erkennen.
Eine genauere explizite Untersuchung der HAp-modifizierten Gele mittels einer Immun-
fluoreszenzfärbung weiterer, knochenspezifischer Proteine zeigte ebenfalls eine deutlich
ausgeprägtere Färbung in den Schnitten der für 14 Tage unter osteogenen oder Kontroll-
bedingungen kultivierten Hydrogele im Vergleich zu den Gelen an Tag 1. Während die
Färbung von ALP an Tag 1 lediglich ein Färbesignal in der unmittelbaren perinukleären
Region ergab, war nach 14 Tagen in beiden Kultivierungsvarianten eine Färbung auch
außerhalb der Zellen erkennbar, was in Abbildung 3.11 B in der oberen Reihe beispielhaft
in den vergrößerten Bildausschnitten dargestellt ist. Eine Färbung von OPN war in
den Hydrogelen an Tag 1 kaum zu erkennen, während an Tag 14 in den osteogen und
unter Kontrollbedingungen kultivierten Hydrogelen im perinukleären Raum eine intensive
Färbung nachweisbar war (Abbildung 3.11 B, untere Reihe).
Auch in den gedruckten, ASC-haltigen Gitterstrukturen aus HAp-Hydrogelen wurde der
Einfluss einer Kultivierung unter osteogenen oder Kontrollbedingungen auf die Expression
von matrix- und knochenspezifischen Proteinen analysiert. Histologische Schnitte der
Gitterstrukturen wurden an Tag 14 der Kultivierung gegen ALP und OPN, und an Tag
28 gegen Kollagen Typ I und Fibronectin gefärbt.
An Tag 28 konnte eine intensive Fibronectinfärbung um die Zellen herum sowie an den
Rändern der Hydrogelschnitte nachgewiesen werden, während sich die Färbung an Tag 1
auf den perinukleären Raum beschränkte (Abbildung 3.12 A). Kollagen Typ I war in den
Schnitten an Tag 1 nur bedingt nachweisbar, während die Färbung an Tag 28 intensiver
war und in den Randbereichen tendenziell verstärkt auftrat (Abbildung 3.12 A, siehe
Pfeilmarkierungen).
Von den gegen Kollagen und Fibronectin gefärbten histologischen Schnitten wurden Mosa-
ikaufnahmen aus 4x5 Einzelbildern angefertigt (Abbildung 3.12 B), welche exemplarisch
die gleichmäßige Gitterstruktur der Hydrogele nach osteogener Kultur darstellen. Auch
hier ist eine hauptsächlich an den Rändern der Schnitte lokalisierte Fibronectinfärbung
sowie eine intensive Kollagenfärbung erkennbar.
Abbildung 3.12 A zeigt zudem die Färbung von ALP und OPN in den für 14 Tage kulti-
vierten Hydrogelen. Während an Tag 1 beide Proteine von nur wenigen Zellen exprimiert
wurden, zeigte sich in den Schnitten der für 14 Tage unter osteogenen und mehr noch in
den unter Kontrollbedingungen kultivierten Gelen eine intensive Färbung aller Zellen
sowie extrazellulärer Bereiche. Auffällig ist zudem, dass in den Schnitten der gedruckten
Gele an Tag 14 und besonders an Tag 28 der Kultur deutlich weniger Zellkerne erkennbar
waren als an Tag 1.
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Abbildung 3.11: Immunfluoreszenzfärbung von ECM-Komponenten und Knochenmatrix-
proteinen. Gezeigt sind (A) die Färbungen von Kollagen Typ I und Fibronectin in GM-Gelen und
HAp-modifizierten Gelen an Tag 1 sowie nach 28-tägiger Kultur in osteogenem (osteo) und Kontrollmedi-
um (ctrl) in weiß, und (B) die Färbungen von ALP und OPN in HAp-modifizierten Gelen an Tag 1 sowie
nach 14-tägiger Kultur in osteogenem (osteo) oder Kontrollmedium (ctrl) in rot. Die mit DAPI gefärbten
Zellkerne sind türkis bzw. blau dargestellt. Maßstab: 200 µm.
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Abbildung 3.12: Immunfluoreszenzfärbung gedruckter Hydrogel-Gitterstrukturen. Färbung
von Fibronectin, Kollagen Typ I, ALP und OPN in ASC-haltigen gedruckten Gitterstrukturen an Tag 1
sowie Tag 14 (OPN, ALP) und Tag 28 (Fibronectin, Kollagen I) der Kultur unter osteogenen (osteo) oder
Kontrollbedingungen (ctrl). (A) Darstellung der Proteine in rot und der mit DAPI markierten Zellkerne
in blau. Maßstab: 200 µm. (B) Mosaikdarstellungen aus 4x5 Einzelbildern, Darstellung der Proteine in
rot. Maßstab: 2000 µm.
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3.5.4 Ramanspektroskopische Analyse der Hydrogele
Die Raman-Spektroskopie eröffnet die Möglichkeit, die Zusammensetzung der in den
Hydrogelen gebildeten Matrix weiter zu charakterisieren. Vor allem bei den bereits im
Vorfeld mit HAp-Partikeln versetzten Hydrogelen war dies von Vorteil, da die Raman-
Spektroskopie im Gegensatz zu vielen anderen Methoden die Möglichkeit bietet, die
durch die differenzierten Zellen gebildeten anorganischen Matrixkomponenten von der
bereits vorhandenen, synthetischen HAp-Phase abzugrenzen. Die bei der Untersuchung
der einzelnen Hydrogelvarianten an Tag 1 und Tag 28 der Kultur gewonnenen Spektren
wurden hierzu mittels multi- und univariater Analyse evaluiert.
3.5.4.1 Multivariate Analyse
Nach Aufnahme von Spektren an Tag 1 und Tag 28 der Kultivierung (Abbildung 3.13
A und B) wurden diese kollektiv einer PCA unterzogen, um die Unterschiede in den
Spektren und damit die Veränderungen der untersuchten Hydrogelzusammensetzung
über die Kulturzeit hinweg zu charakterisieren.
Der mit PC-1 und PC-3 (die zusammen 80 % der Gesamtvarianz der Daten abdecken)
angefertigte Score-Plot zeigt drei teilweise überlappende Cluster, die mit zunehmender
Kulturzeit und unter dem Einfluss osteogener Medienbedingungen in Richtung der po-
sitiven Werte für die beiden PCs verschoben sind (Abbildung 3.13 A). Wie aus den
in Abbildung 3.13 B abgebildeten Loadings erkennbar, resultieren die hierfür verant-
wortlichen spektralen Unterschiede aus einer höheren Intensität der Raman-Signale in
folgenden Wellenzahlenbereichen: 430-440 cm-1, 609 cm-1, 869 cm-1, 893 cm-1, 958 cm-1,
1069 cm-1 und 1073 cm-1. Im Gegensatz hierzu ist die Signalintensität im Bereich von
959-962 cm-1 verringert, was in dem in Abbildung 3.13 B erkennbaren spitzen negativen
Peak resultiert.
3.5.4.2 Univariate Analyse
Die Berechnungen verschiedener Intensitätsverhältnisse aus den an Tag 1 und Tag
28 gewonnenen Raman-Spektren, welche in Abbildung 3.14 dargestellt sind, zeigen
eine Veränderung sowohl in der Zusammensetzung der in den Hydrogelen vorhandenen
mineralischen Phase als auch im organischen Anteil der Hydrogele. So stieg das Verhältnis
von anorganischer zu organischer Phase sowohl in den unter osteogenen als auch unter
Kontroll-Bedingungen kultivierten Hydrogelen signifikant von 6,9 ± 3,67 an Tag 1 auf
12,8 ± 6,91 und 11,1 ± 4,91 an Tag 28 an (Abbildung 3.14 A). Ebenso war ein signifikanter
Anstieg des Verhältnisses von Carbonat zu Phosphat von 4,7 ± 1,35 an Tag 1 zu 5,4 ± 0,80
im HAp-Gel, welches unter osteogenen Bedingungen kultiviert worden war, zu verzeichnen
(Abbildung 3.14 B).
Das in Abbildung 3.14 C dargestellte Verhältnis der asymmetrischen zur symmetrischen
P=O-Streckschwingung zeigt ein signifikantes Absinken von 0,15 ± 0,060 an Tag 1 auf
0,08 ± 0,036 (HAp ctrl) und 0,07 ± 0,025 (HAp osteo) an Tag 28. Eine Veränderung der
Qualität der Kollagenquervernetzung über die Kulturzeit hinweg, erkennbar am signifikant
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Abbildung 3.13: Erzeugung von Raman-Spektren und deren multivariate Analyse. (A+B)
Raman-Spektren der unter Standard- (A) und unter osteogenen Bedingungen (B) kultivierten HAp-Gele
an Tag 1 (schwarz) und Tag 28 (grau) der Kultur. Dargestellt sind die Mittelwerte aus drei unabhängigen
Versuchen mit je 25-30 Messungen sowie die zugehörigen Standardabweichungen (gestrichelt). (C) Score-
Plot, welcher nach Durchführung einer PCA mit den Spektren erzeugt wurde. Gezeigt sind die Daten der
HAp-modifizierten Hydrogele an Tag 1 (grün), sowie nach 28-tägiger Kultur unter Kontrollbedingungen
(ctrl, orange) und unter osteogenen Bedingungen (osteo, blau). Die zur Erstellung des Score-Plots genutzten
PCs tragen 76 % (PC-1) und 4 % (PC-3) zur gesamten Varianz der Daten bei. Die Konfidenzellipsen für
p < 0,05 sind in den entsprechenden Farben dargestellt. (D) Entsprechende Loadings für PC-1 und PC-3.
Die spektralen Bereiche, in welchen sich die Spektren der verschiedenen Gruppen unterscheiden, sind
blau hinterlegt. Die Loadings wurden zu Gunsten der Übersichtlichkeit in vertikaler Richtung verschoben.
Die jeweiligen Grundlinien sind gestrichelt dargestellt. Angabe der relativen Intensität in willkürlichen
Einheiten (engl. arbitrary units, a. u.).
ansteigenden Verhältnis von trivalenten zu divalenten Quervernetzungen, war ebenfalls
nachweisbar; es resultierte ein Anstieg von 1,35 ± 0,016 an Tag 1 auf 1,62 ± 0,195 in
den für 28 Tage unter osteogenen Bedingungen kultivierten HAp-Hydrogelen (Abbildung
3.14 D). Auch die Halbwertsbreite der Phosphatbande bei 960 cm-1 an Tag 28 war mit
14,54 cm-1 ± 1,424 cm-1 (HAp ctrl) und 15,17 cm-1 ± 1,356 cm-1 (HAp osteo) gegenüber
Tag 1 (14.05 cm-1 ± 2.573+cm-1) signifikant erhöht (Abbildung 3.14 E).
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Abbildung 3.14: Univariate Analyse der Spektren. Analyse der Spektren, welche aus der Messung
von für 28 Tage in osteogenem Kulturmedium (osteo) oder unter Kontrollbedingungen (ctrl) kultivierten
HAp-modifizierten Hydrogele gewonnen wurden. Dargestellt sind die Verhältnisse von (A) mineralischer
zu organischer Komponente (960 cm-1/850 cm-1), (B) Carbonat zu Phosphat (1073 cm-1/960 cm-1), (C)
synthetischem zu biologischem HAp (774 cm-1/952 cm-1), (D) trivalenten zu divalenten Kollagenquer-
vernetzungen (1660 cm-1/1690 cm-1) sowie die Halbwertsbreite der 960 cm-1-Bande, welche umgekehrt
proportional zur Kristallinität der mineralischen Phase in den Hydrogelen ist. Die Daten stammen aus
drei unabhängigen Versuchen, es wurden pro Variante jeweils 25-30 Spektren aufgenommen. Signifikante
Unterschiede zwischen den Mittelwerten sind gekennzeichnet (* p < 0,05).
3.6 Evaluation der Vaskulogenese in Hydrogelen
Ebenso wie die Knochen-Biotinte sollten auch die entwickelten Vaskularisierungstinten
hinsichtlich ihrer Nutzbarkeit für die Erzeugung vaskularisierter Knochengewebsäquiva-
lente untersucht werden. Im Vordergrund stand hier, die Möglichkeiten zur Ausbildung
kapillarähnlicher Strukturen durch die ins Hydrogel eingebrachten Zellen zu zeigen und
die gebildeten Strukturen zu charakterisieren und zu quantifizieren.
Die in Abschnitt 2.4.1 beschriebenen Varianten der Vaskularisierungstinten wurden ver-
wendet, um HDMECs und Fibroblasten zu verkapseln, und die resultierenden Hydrogele
wurden über einen Zeitraum von 14 Tagen unter geeigneten Bedingungen kultiviert. In
regelmäßigen Abständen erfolgte die Färbung spezifischer Proteine, um die Anordnung
von HDMECs zu kapillarähnlichen Strukturen, die Ausbildung einer Basalmembran sowie
die Rekrutierung von Unterstützerzellen zur Stabilisierung der Strukturen nachzuweisen.
In allen Hydrogelvarianten – den reinen GM2-Gelen sowie den mit unmodifizierter
Gelatine sowie zusätzlich mit GM2A8 versetzten Gelen – waren bereits an Tag 3 ka-
pillarähnliche Strukturen erkennbar, welche durch die Expression des EC-spezifischen
Zell-Zell-Kontaktproteins CD31 gekennzeichnet waren (Abbildung 3.15 A).
Ab Tag 7 und verstärkt ab Tag 10 der Kultur zeigte sich die weitere Entwicklung ka-
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pillarähnlicher, verzweigter Strukturen sowie die Ausbildung netzartiger Formationen.
An Tag 14 hingegen gingen in allen Hydrogelvarianten, vor allem jedoch in den reinen
GM2-Gelen, die Strukturen zurück und stellenweise waren nur noch einzelne mehrzellige
Strukturen erkennbar (Abbildung 3.15 A). Neben der Expression von CD31 konnte an
allen untersuchten Kultivierungstagen und in allen Hydrogelvarianten zudem die Ex-
pression des Basalmembran-Markers Kollagen Typ IV und des Perizytenmarkers CD146
belegt werden (Abbildung 3.15 B).
Zur Beurteilung der in den verschiedenen Gelvarianten gebildeten Kapillarstrukturen wur-
den die Gesamtlängen der gebildeten Netzwerkstrukturen, sowie die Anzahl an Netzwerken
und Knotenpunkten innerhalb dieser quantifiziert. Bei Betrachtung der Gesamtlängen der
Netzwerke (Abbildung 3.16 A) fällt auf, dass diese an Tag 3 in den reinen GM2-Gelen und
in den Gelen der Modifikation I mit 2,8 mm mm-2 ± 1,85 mm mm-2 und 2,3 mm mm-2
± 1,63 mm mm-2 ähnlich ist, während sie in den Modifikation-II-Gelen mit 5,0 mm mm-2
± 0,83 mm mm-2 bereits signifikant höher liegt.
Bis Tag 7 steigt die Netzwerklänge in allen Gelvarianten auf einen durchschnittlichen
Wert von 5,2 mm mm-2 an, um in den reinen GM2-Gelen bis Tag 10 wieder signifikant
auf 3,3 mm mm-2 ± 0,95 mm mm-2 abzufallen. Die Netzwerklänge in den beiden anderen
Gelvarianten liegt nach wie vor stabil bei durchschnittlich 5,4 mm mm-2. Bis Tag 14 fällt
die Gesamtlänge jedoch in allen Gelvarianten weiter signifikant ab, in den GM2-Gelen
liegt die Netzwerklänge an Tag 14 bei 1,4 mm mm-2 ± 1,49 mm mm-2, in den Gelen der
Modifikationen I und II bei durchschnittlich 2,6 mm mm-2.
Die in Abbildung 3.16 B dargestellten Ergebnisse zur Anzahl der Netzwerkstrukturen in
den Gelvarianten zeigt ein zu den Ergebnissen der Netzwerklängenbestimmung gegenläu-
figes Resultat. Die Netzwerkanzahl liegt in den GM2-Gelen und in Modifikationsvariante
I an Tag 3 bei durchschnittlich 4,8 pro mm2, während in den Gelen der Modifikation
II signifikant weniger Netzwerke (2,2 ± 1,10 pro mm2) vorliegen. Bis Tag 7 fällt die
Anzahl in den GM2- und den Modifikation-I-Gelen signifikant auf 3,1 ± 2,04 bzw. 1,5 ±
1,17 pro mm2, während sie in den Gelen der Modifikation II konstant bleibt. Bis Tag
10 verbleibt die Zahl an Netzwerken in allen Varianten auf einem ähnlichen Niveau und
sinkt bis Tag 14 in den GM2-Gelen weiter signifikant auf 1,3 ± 1,16 pro mm2, während
die Netzwerkzahl in den Gelen der Modifikation II auf 3,0 ± 1,22 pro mm2 steigt.
Die Anzahl an Knotenpunkten in den Hydrogelen (Abbildung 3.16 C) entwickelt sich
über die 14-tägige Kulturzeit hinweg proportional zur gemessenen Gesamtnetzwerklänge.
An Tag 3 ist die Knotenzahl mit 11,7 ± 3,40 pro mm2 in den Gelen der Modifikation II
signifikant höher als in den beiden anderen Gelvarianten. Bis Tag 7 steigt in den GM2-
und den Modifikation-I-Gelen die Anzahl an Knoten signifikant an, sodass an Tag 7 in
allen Gelvarianten mit durchschnittlich 13,9 Knoten pro mm2 ein ähnlicher Wert vorliegt.
Während dieser in den Gelen der Modifikation I und II mit durchschnittlich 13,7 Knoten
pro mm2 konstant bleibt, fällt der Wert in den GM2-Gelen signifikant auf 6,4 ± 2,85
pro mm2 ab und bleibt bis Tag 14 weiter konstant. In den Gelen der Modifikation I
und II sinkt die Anzahl an Knoten bis Tag 14 ebenfalls signifikant auf durchschnittlich
5,4 Knoten pro mm2 ab.
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Abbildung 3.15: Darstellung der gebildeten Kapillarstrukturen. Gezeigt sind exemplarisch Bilder
einer (A) CD31-Färbung (weiß) an Tag 3, Tag 7, Tag 10 und Tag 14 der Kultivierung sowie (B) einer
Färbung des Basalmembranproteins Kollagen Typ IV (weiß) und des Perizytenmarkers CD146 (weiß) in
reinen GM2-, GM2-Gelatine- und GM2-GM2A8-Gelatine-Hydrogelen. Zellkerne sind in blau dargestellt.
Maßstab: 500 µm.
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Abbildung 3.16: Quantifizierung der in den verschiedenen Hydrogelvarianten gebildeten
kapillarähnlichen Strukturen. Dargestellt ist die Auswertung (A) der Gesamtlänge der End-zu-End-
Netzwerke pro mm2, (B) der Anzahl an End-zu-End-Netzwerken pro mm2 und (C) der Anzahl an
Knotenpunkten pro mm2 in reinen GM2-Gelen (dunkelgrau), GM2-Gelatine-Gelen (Modifikation I, grau)
und GM2-GM2A8-Gelatine-Gelen (Modifikation II, hellgrau) aus drei unabhängigen Versuchen (jeweils mit
Triplikaten). Signifikante Unterschiede zwischen den Mittelwerten (p<0,05) sind wie folgt gekennzeichnet:
# signifikant verschieden zu allen Analysetagen derselben Hydrogelvariante; (dx) signifikant verschieden
zu Tag x derselben Hydrogelvariante; * signifikanter Unterschied zwischen den beiden verbundenen
Hydrogelvarianten.
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3.7 Co-Kultur von Knochen- und Vaskularisierungsgelen
Neben der Eignung der entwickelten Hydrogele als Umgebung für die Knochenneubildung
und die Ausbildung gefäßähnlicher Strukturen sollte ebenso auch überprüft werden, ob
sich durch die Kombination beider zellhaltiger Hydrogelvarianten die genannten Prozesse
gegenseitig beeinflussen können.
Dies erfolgte zum einen in einem konventionell hergestellten, indirekten Co-Kultur-Ansatz,
zum anderen wurde mittels Mikroextrusionsdruck eine einfache dreidimensionale Geome-
trie aus den beiden Hydrogeltypen aufgebaut, um in diesem Konstrukt die Wechselwir-
kungen der osteogenen Differenzierung und der Gefäßneubildung aufeinander evaluieren
zu können.
3.7.1 Co-Kultur in konventionell hergestellten Gelen
Im Rahmen des indirekten Ansatzes wurden ASC-haltige Knochenhydrogele und Vaskula-
risierungsgele, welche sowohl HDMECs als auch ASCs als Unterstützerzellen enthielten, in
Insertkultur für 14 Tage co-kultiviert. An Tag 1 und an Tag 14 erfolgte eine Färbung spe-
zifischer Knochenbestandteile, die Messung der rheologischen Knochengel-Eigenschaften
und die Evaluation der Gefäßstrukturneubildung. Als Kontrollen wurden Knochen- und
Vaskularisierungsgele in Monokultur mitgeführt.
Die gebildete Matrix wurde mittels einer Immunfluoreszenzfärbung ECM- und knochen-
spezifischer Proteine analysiert (Abbildung 3.17). Während in den an Tag 1 der Kultur
fixierten Gele keine Färbung von Kollagen Typ I und eine Fibronectinfärbung lediglich
perinukleär erkennbar war, zeigte sich nach 14-tägiger Kultur sowohl unter Monokultur-
als auch Co-Kultur-Bedingungen eine über den ganzen Gelschnitt hinweg verteilte, inten-
sive Färbung. Diese schien speziell bei der Kollagen-I-Färbung in den Co-Kultur-Gelen
gleichmäßiger als in den ohne EC-Gele kultivierten Proben, bei denen die gefärbten
Strukturen eher punktuell auftraten.
Ebenso erfolgte auch ein Nachweis der knochenspezifischen Proteine ALP und OPN. Auch
hier war an Tag 1 lediglich die perinukleäre ALP-Färbung eines Teils der Zellen nach-
weisbar, wohingegen an Tag 14 der Kultur sowohl nach Mono- als auch nach Co-Kultur
das Protein in allen Zellen auftrat und auch in extrazellulären Bereichen nachgewiesen
werden konnte. OPN war an Tag 1 der Kultur nicht nachweisbar, wurde an Tag 14 aber
ebenfalls in beiden Kulturvarianten von allen Zellen exprimiert.
In Abbildung 3.18 A sind die mittleren Absolutwerte der Bestimmung von Speicher- und
Verlustmoduln der Knochenhydrogele der drei untersuchten Spender logarithmisch aufge-
tragen. Während der Speichermodul in den Co-Kultur-Gelen von 11,8 kPa ± 5,29 kPa
auf 12,5 kPa ± 6,02 kPa ansteigt, sinkt G’ in den monokultivierten Gelen von 12,9 kPa
± 6,09 kPa auf 10,6 kPa ± 5,98 kPa ab.
Ähnlich verhält sich der Verlustmodul G”, der in den Monokultur-Gelen von 0,8 kPa ±
0,43 kPa auf 0,7 kPa ± 0,43 kPa sinkt, während in den co-kultivierten Gelen ein Anstieg
von 0,7 kPa ± 0,39 kPa auf 1,0 kPa ± 0,60 kPa zu verzeichnen ist. Auffällig sind hier
die hohen Standardabweichungen, die von den deutlichen Unterschieden zwischen den
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Abbildung 3.17: Charakterisierung der gebildeten Knochenmatrix mittels Immunfluores-
zenzfärbung. Färbung der Matrixproteine Kollagen Typ I und Fibronectin sowie der knochenspezifischen
Proteine ALP und OPN an Tag 1 der Kultur sowie nach 14-tägiger Kultur unter Monokultur- und
Co-Kultur-Bedingungen. Das jeweilige Protein ist in rot, die DNA in blau dargestellt. Maßstab: 200 µm.
Ergebnissen der einzelnen Ansätze herrühren. Um diesen Einfluss der Spendervariabilität
zu eliminieren, erfolgte für jeden der drei unabhängigen Ansätze die Normierung der
Absolutwerte von Tag 14 auf die jeweiligen Werte von Tag 1, um im Anschluss erneut
einen Mittelwert über alle drei Ansätze zu bilden. Zudem wurde auch der Verlustfaktor
als Quotient von Verlust- und Speichermodul auf die selbe Weise normiert.
Der resultierende Graph ist in Abbildung 3.18 B dargestellt. Durch die Normierung wird
deutlich, dass sowohl der Speichermodul als auch der Verlustmodul nach 14-tägiger Kultur
unter Co-Kultur-Bedingungen signifikant höher liegen als nach Monokultivierung. So
Kapitel 3. Ergebnisse 88
steigt G’ in Co-Kultur auf den 1,04-fachen Wert des Speichermoduls an Tag 1, während
der Wert in Monokultur auf das 0,79-fache absinkt. Auch der Verlustmodul erfährt,
anders als in Monokultur (0,93-fach), einen Anstieg auf den 1,41-fachen Wert gegen-
über Tag 1. Ebenso wird auch der Verlustfaktor G”/G’ durch die Kultivierung mit den
Vaskularisierungsgelen (1,34-fach) im Vergleich zu den allein kultivierten Knochengelen
(1,19-fach) signifikant erhöht.
Abbildung 3.18: Rheologische Eigenschaften der Knochenhydrogele nach indirekter Co-
Kultur. (A) Darstellung der Absolutwerte für die Speichermoduln G’ und die Verlustmoduln G” der
Knochengele nach Monokultur (dunkelgrau) und Co-Kultur mit EC-Gelen (hellgrau) an Tag 1 (einfarbig)
und Tag 14 (gemustert). (B) Auftragung von Speichermodul G’ (hellgrau) und Verlustmodul G” (grau)
sowie Verlustfaktor G”/G’ (dunkelgrau) der unter Monokultur- und Co-Kultur-Bedingungen kultivierten
Knochengele. Dargestellt sind die Mittelwerte aus drei unabhängigen Versuchen (biologische Triplikate)
mit zugehörigen Standardabweichungen, die Messwerte von Tag 14 wurden hierbei auf die Tag-1-Werte des
jeweiligen Ansatzes normiert. Signifikante Unterschiede zwischen den Mittelwerten sind gekennzeichnet
(* p < 0,05).
Die Gefäßstrukturbildung in den Hydrogelen wurde durch eine Färbung von CD31
beurteilt. In Abbildung 3.19 sind fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen der Färbung
an Tag 7 und Tag 14 in den co-kultivierten und den Monokulturen dargestellt. Es wird
ersichtlich, dass in Co-Kultur an Tag 7 ausgeprägte Netzwerkstrukturen vorliegen, welche
an Tag 14 nach wie vor stabil sind und deutlich an Länge gewonnen haben (Abbildung
3.19 A+B). In den unter Monokultur-Bedingungen kultivierten Gelen hingegen sind
an Tag 7 nur vereinzelt Strukturen erkennbar, welche an Tag 14 größtenteils wieder
verschwunden sind (Abbildung 3.19 C+D).
Die Quantifizierung der gebildeten Gefäßstrukturen bestätigte den qualitativen Eindruck
aus den fluoreszenzmikroskopischen Aufnahmen. Hierfür wurden pro Analysetag und pro
Ansatz mindestens drei Aufnahmen ausgewertet. An Tag 1 der Kultur lagen weder in Co-
noch in Monokultur messbare Gefäßstrukturen vor. Bis Tag 14 stieg die durchschnittliche
Gesamtlänge der End-zu-End-Netzwerke in den co-kultivierten Hydrogelen signifikant
von 1,45 mm mm-2 ± 0,679 mm mm-2 an Tag 7 auf 21,98 mm mm-2 ± 20,548 mm mm-2
an Tag 14 an (Abbildung 3.20 A). In den Monokulturen hingegen waren die gemessenen
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Abbildung 3.19: CD31-Färbung der in Co-Kultur und in den Kontrollgelen gebildeten Ka-
pillarstrukturen. Färbung von CD31 (weiß) und DNA (blau) in Vaskularisierungsgelen nach 7- und
14-tägiger Kultur unter Co-Kultur- und Monokulturbedingungen. Maßstab: 500 µm.
Längen mit 0,56 mm mm-2 ± 0,405 mm mm-2 und 0,27 mm mm-2 ± 0,079 mm mm-2 an
Tag 7 und Tag 14 signifikant niedriger als in den Co-Kulturen.
Wie in Abbildung 3.20 B dargestellt, war auch die Anzahl der End-zu-End-Netzwerke pro
mm2 in den unter Co-Kultur-Bedingungen kultivierten Gelen sowohl an Tag 7 als auch
an Tag 14 signifikant höher als in den Monokulturen. Es bildeten sich durchschnittlich
3,6 ± 1,34 Netzwerke pro mm2 (Tag 7) und 4,1 ± 1,81 Netzwerke pro mm2 (Tag 14) in
den Co-Kulturen gegenüber 2,0 ± 1,43 Netzwerken (Tag 7) und 1,3 ± 0,44 Netzwerken
(Tag 14) pro mm2 in den Monokulturen.
Die Anzahl an Knotenpunkten pro mm2 stieg unter Co-Kultur-Bedingungen von Tag 7
auf Tag 14 ebenfalls signifikant an (von 1,9 ± 2,05 pro mm2 auf 8,7 ± 4,37 pro mm2),
dargestellt in 3.20 C. Zudem waren an beiden Analysetagen in den Co-Kulturgelen
signifikant mehr Knotenpunkte nachzuweisen als in den Kontrollgelen.
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Abbildung 3.20: Quantifizierung der in Co-Kultur und in den Kontrollgelen gebildeten
Kapillarstrukturen. Dargestellt sind (A) die Gesamtlänge der End-zu-End-Netzwerke, (B) die Anzahl
an Netzwerken und (C) die Anzahl an Knotenpunkten innerhalb der Netzwerke an Tag 7 und Tag
14 der Monokultur (hellgrau) und der Co-Kultur (dunkelgrau). Gezeigt sind die Mittelwerte aus drei
unabhängigen Versuchen (jeweils als Triplikate) mit den zugehörigen Standardabweichungen. Signifikante
Unterschiede sind gekennzeichnet (* p < 0,05).
3.7.2 Co-Kultur in gedruckten Konstrukten
In einem weiteren Ansatz sollte untersucht werden, ob sich die mit konventionell her-
gestellten Hydrogelen durchgeführten Co-Kultur-Versuche auf gedruckte Kombinati-
onsstrukturen aus Knochen- und Vaskularisierungsgelen übertragen lassen. Mittels Mi-
kroextrusion wurden hierfür drei Gelvarianten hergestellt: Konstrukte aus zellhaltiger
Knochen- und zellhaltiger Vaskularisierungstinte, Konstrukte aus zellfreier Knochen-
und zellhaltiger Vaskularisierungstinte und Konstrukte aus zellhaltiger Knochen- und
zellfreier Vaskularisierungstinte (siehe Abbildung 3.7 B,E,H). Diese wurden für 30 Tage
in Co-Kultur-Medium kultiviert und die Knochenmatrixentwicklung sowie die Bildung
kapillarähnlicher Strukturen über diesen Zeitraum hinweg untersucht.
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Abbildung 3.21: Immunfluoreszenzfärbung knochenspezifischer Proteine in den co-
kultivierten und unter Kontrollbedingungen kultivierten Hydrogelen. An Tag 1, 10, 20 und
30 der Kultivierung unter Mono- und Co-Kultur-Bedingungen wurden die Gele einer Immunfluorezenzfär-
bung de rMatrixproteine Kollagen Typ I und Fibronectin, sowie der knochenassoziierten Proteine ALP
und OPN unterzogen. Die jeweiligen Proteine sind in rot, die DNA in blau dargestellt. Maßstab: 200 µm.
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Auch in den gedruckten Knochengelen war an Tag 1 weder eine Kollagen- noch eine
Fibronectinfärbung erkennbar (Abbildung 3.21). Ab Tag 10 hingegen war sowohl in
den Co- als auch in den Monokultur-Ansätzen eine intensive Fibronectinfärbung und
eine im Vergleich zu Tag 1 deutlich gesteigerte Kollagenfärbung nachweisbar. In den
Co-Kultur-Gelen schien die Färbung dieser Proteine dabei tendenziell ausgeprägter als in
den Monokultur-Ansätzen, dieser Unterschied war jedoch nicht eindeutig.
ALP war in den Hydrogelen an Tag 1 nur in einzelnen Zellen perinukleär gefärbt. Über die
Kulturzeit hinweg nahm die Expression zu und es zeigte sich vermehrt eine extrazelluläre
Färbung. Zwischen den Gelen der beiden Kulturvarianten waren ebenfalls keine eindeuti-
gen Unterschiede erkennbar. OPN war in beiden Kulturansätzen an Tag 1 intrazellulär
vorhanden, und mit zunehmender Kulturzeit war das Protein auch vermehrt außerhalb
der Zellen nachweisbar. Hierbei fiel auf, dass in den Co-Kultur-Gelen die Expression von
OPN bereits an Tag 10 recht hoch war und im Anschluss tendenziell wieder abnahm,
während in den Monokultur-Ansätzen die Expression über die 30-tägige Kultur auf einem
niedrigeren Level blieb.
An Tag 5, 10, 20 und 30 der Kultur wurden die Vaskularisierungsgele fixiert und ei-
ner CD31-Färbung unterzogen. Abbildung 3.22 stellt eine Übersicht über die einzelnen
Versuchstage dar. Während an Tag 5 unter beiden Kulturbedingungen nur vereinzelt
mehrzellige Strukturen erkennbar waren, stieg in den Co-Kultur-Gelen die Länge der
Netzwerkstrukturen sowie deren Vernetzung untereinander bis Tag 20 sukzessive an.
Auch an Tag 30 waren noch kapillarähnliche Strukturen, welche das Hydrogel durchzo-
gen, vorhanden; die Gesamtzahl der Strukturen schien im Vergleich zu Tag 20 jedoch
verringert.
Konfokale Aufnahmen der gebildeten kapillarähnlichen Strukturen zeigten zudem die
Bildung von Lumina (Abbildung 3.23 C). In den Monokultur-Gelen hingegen waren an
Tag 10 und Tag 20 zwar einzelne mehrzellige Strukturen erkennbar, eine Netzwerkbildung
war jedoch nicht beobachtbar (Abbildung 3.22 A). Ebenso waren in den zellfreien Vas-
kularisierungsgelen, welche zusammen mit zellhaltigen Knochengelen kultiviert worden
waren, erwartungsgemäß keine EC-Strukturen erkennbar (nicht dargestellt).
Die im Rahmen der Gefäßreifung auftretende Anlagerung von Unterstützerzellen an die
Kapillarstrukturen sowie die Ausbildung einer Basalmembran in den Co-Kultur-Gelen
wurde mittels einer CD146- und einer Kollagen-Typ-IV-Färbung charakterisiert. In Ab-
bildung 3.23 A sind beispielhaft gegen den Perizytenmarker CD146 gefärbte Strukturen
dargestellt, welche – analog zu den CD31-Färbungen – an Tag 5 nur vereinzelt auftreten
und über die 30-tägige Kultur hinweg an Länge, Dicke der Strukturen sowie dem Vernet-
zungsgrad zunehmen.
Der Basalmembranmarker Kollagen Typ IV, dessen Färbung in Abbildung 3.23 B dar-
gestellt ist, zeigt sich in den Co-Kultur-Gelen als netzartige Struktur um die Kapillar-
strukturen herum. Ebenfalls sind diese an Tag 5 nur wenig ausgeprägt, während an den
folgenden Analysetagen in Länge und Durchmesser deutlich zugenommene Strukturen
erkennbar sind.
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Abbildung 3.22: Kapillarbildung in gedruckten Co-Kultur-Hydrogelen. Färbung von CD31 in
EC- und ASC-haltigen Vaskularisierungsgelen nach 5-, 10-, 20- und 30-tägiger Kultivierung als Kombina-
tionshydrogel mit ASC-haltigem Knochenhydrogel (linke Spalte) und mit zellfreiem Knochenhydrogel
(rechte Spalte). weiß: CD31; blau: Zellkerne. Maßstab: 500 µm.
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Abbildung 3.23: Charakterisierung der Kapillarstrukturen in den Co-Kultur-Gelen. Darstel-
lung der (A) Unterstützerzellen mittels einer CD146-Färbung und der (B) Basalmembran durch eine
Kollagen-IV-Färbung an Tag 5, Tag 10, Tag 20 und Tag 30 der Co-Kultur. Die jeweiligen Proteine
sind rot dargestellt, die Zellkerne blau. Maßstab: 100 µm. (C) Beispielhafte konfokale Aufnahmen von
lumenhaltigen Strukturen in einem Co-Kultur-Gel an Tag 10. Lumina im Querschnitt sind mit einem
Pfeil markiert. Rot: CD31; blau: Zellkerne. Maßstab: 20 µm.
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Auch die in den gedruckten Hydrogelen gebildeten Kapillarstrukturen wurden für eine
eindeutige Beurteilung der Ergebnisse quantifiziert. Die Länge der Netzwerke (Abbildung
3.24 A) stieg in den Monokulturgelen von Tag 5 zu Tag 10 signifikant von 0,6 mm mm-1
± 0,63 mm mm-1 auf 0,8 mm mm-1 ± 0,27 mm mm-1 und blieb anschließend über die
übrige Kulturzeit hinweg konstant. In den Co-Kultur-Gelen unterlag die Netzwerklänge
über die 30-tägige Kultur hinweg keinen signifikanten Änderungen und bewegte sich
zwischen 3,2 mm mm-1 ± 2,96 mm mm-1 (Tag 5) und 12,5 mm mm-1 ± 16,39 mm mm-1
(Tag 10). An jedem der Analysetage war die Netzwerklänge in den co-kultivierten Gelen
signifikant höher als in den Monokulturgelen.
Abbildung 3.24: Quantifizierung der in gedruckten Co-Kultur- und Kontrollgelen gebildeten
Kapillarstrukturen. Dargestellt sind (A) die Gesamtlänge der End-zu-End-Netzwerke, (B) die Anzahl
an Netzwerken und (C) die Anzahl an Knotenpunkten innerhalb der Netzwerke an Tag 5, Tag 10, Tag 20
und Tag 30 der Monokultur (hellgrau) und der Co-Kultur (dunkelgrau). Gezeigt sind die Mittelwerte aus
drei unabhängigen Versuchen mit den zugehörigen Standardabweichungen. Signifikante Unterschiede sind
gekennzeichnet (* p < 0,05; ** p < 0,01; *** p < 0,001).
Die Anzahl der in den Gelen nachgewiesenen Netzwerke veränderte sich über die Kul-
turzeit tendenziell und schwankte zwischen 4,8 ± 2,86 Netzwerken pro mm2 (Monokultur,
Tag 5) und 9,2 ± 3,15 Netzwerken pro mm2 (Co-Kultur, Tag 10). An Tag 5 und Tag 10
lagen in den Co-Kultur-Gelen tendenziell mehr Netzwerke vor als in den Monokultur-
Gelen, während über die folgende Kultur die Anzahl in beiden Kulturvarianten gleich
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war. Es konnte weder eine signifikante Veränderung zwischen den einzelnen Analysetagen,
noch zwischen den co- und monokultivierten Gelen festgestellt werden (Abbildung 3.24
B).
Die Knotenanzahl veränderte sich über die Kulturzeit hinweg analog zur Netzwerklänge,
jedoch konnte lediglich an Tag 30 ein signifikanter Unterschied zwischen einer Knotenan-
zahl von 14,1 ± 6,62 pro mm2 in den Co-Kultur-Gelen und 0,8 ±1,48 pro mm2 in den
Monokultur-Gelen nachgewiesen werden (Abbildung 3.24 C). Die Anzahl an Knoten war
in den co-kultivierten Gelen jedoch an allen Analysetagen tendenziell höher als in den
Monokultur-Gelen.
3.8 Osteogene Differenzierung im Perfusionsbioreaktor
Neben der osteogenen Kultivierung konventionell und mittels Bioprinting hergestellter
Hydrogelkonstrukte unter statischen Bedingungen fand die Kultivierung größervolumiger
gedruckter Hydrogele in einem Perfusionsbioreaktor statt. Hierbei sollte untersucht wer-
den, ob die Perfusionskultur für eine ausreichende Versorgung der verkapselten Zellen
geeignet ist und ob in den perfundierten Konstrukten eine Knochenmatrixbildung nach-
gewiesen werden kann. Die Hydrogele wurde hierfür für 14 Tage und 28 Tage unter dem
Einfluss osteogenen Mediums kultiviert, und Querschnitte durch das Hydrogel (Abbildung
3.25 A) danach mittels der Färbung matrix- und knochenspezifischer Proteine untersucht.
Abbildung 3.25: Perfusionshydrogel nach 28-tägiger Kultur. (A) Fotografische Aufnahme und
(B) schematische Darstellung des Reaktorgel-Querschnitts nach Perfusionskultur. (C) Lichtmikroskopische
Aufnahme des HAp-freien GM-Basisgels nahe des Perfusionskanals. Die dunkel gefärbten Bereiche zeigen
die Mineralisierung des Hydrogels an. Maßstab: 500 µm.
Abbildung 3.25 zeigt einen Querschnitt durch das für 28 Tage unter Perfusionsbedin-
gungen kultivierte Hydrogel (A) sowie eine schematische Darstellung dieses Querschnitts
(B). In Abbildung 3.25 C ist ein lichtmikroskopischer Bildausschnitt des HAp-freien
Basisgels an Tag 28 der Kultur dargestellt. Rund um den Perfusionskanal ist eine Dunkel-
färbung des Gels festzustellen, welche eine Breite von 300-500 µm um den Kanal umfasst.
Die weiter außen liegenden Bereiche sind nach wie vor transparent.
Die Immunfluoreszenzfärbung der Kontrollgele an Tag 1 zeigte – wie auch in den vor-
angegangenen Versuchen zur osteogenen Differenzierung – erneut keine Färbung der
Kapitel 3. Ergebnisse 97
untersuchten Proteine (Abbildung 3.26 A). Die 14-tägige Perfusionskultur der Gele führte
zu einer leichten Färbung von Fibronectin und Kollagen I, jedoch war diese deutlich
schwächer ausgeprägt als an Tag 28. Die knochenspezifischen Marker ALP und OPN
konnten in den Gelen an Tag 14 nicht nachgewiesen werden (Abbildung 3.26 B).
Abbildung 3.27 zeigt Mosaikaufnahmen der gegen matrix- und knochenspezifische Pro-
teine gefärbten Hydrogelquerschnitte nach 28-tägiger Kultivierung. Eine starke Färbung
von Kollagen I war hauptsächlich in unmittelbarer Nähe des Perfusionskanals erkennbar,
sowie an einigen Stellen der HAp-haltigen Bereichen des Hydrogelkonstruktes.
Die Färbung der Matrixkomponenten zeigte außerdem eine Expression von Fibronectin
über den gesamten Querschnitt des Gel hinweg, stark gefärbte Stellen waren jedoch
vor allem in den HAp-haltigen Gelbereichen erkennbar. Auch ALP wird ubiquitär über
den gesamten Hydrogelquerschnitt hinweg exprimiert, jedoch deutlich schwächer als
Fibronectin. OPN ist insgesamt weniger stark exprimiert, es ist an einigen Stellen im
Basisgel, vor allem aber im HAp-modifizierten Hydrogel gefärbt. Wie bereits an Tag 14
ist auch an Tag 28 eine homogene Verteilung von Zellkernen über die Gelquerschnitte
hinweg erkennbar, es scheint zudem zu keiner deutlichen Änderung der Zahl an Zellkernen
in den Gelen zu kommen.
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Abbildung 3.26: Immunfluoreszenzfärbung knochenspezifischer Proteine in den Kontrollge-
len und den Gelen nach 14-tägiger Perfusionskultur. (A) Färbung von Kollagen I, Fibronectin,
ALP und OPN (jeweils rot) und der Zellkerne (blau) in den Kontrollgelen nach eintägiger Kultur. Maßsatb:
500 µm. (B) Mosaikaufnahmen der Färbung von Kollagen Typ I und Fibronectin sowie der knochenspezi-
fischen Proteine ALP und OPN an Tag 14 der Perfusionskultivierung unter osteogenen Bedingungen.
Darstellung der Proteine in rot und der Zellkerne in blau. Die Positionierung des Perfusionskanals ist
durch gestrichelte Linien angedeutet. Maßstab: 2000 µm.
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Abbildung 3.27: Immunfluoreszenzfärbung knochenspezifischer Proteine in den für 28 Tage
im Perfusionsreaktor kultivierten Hydrogelen. Mosaikaufnahmen der Färbung von Kollagen Typ
I und Fibronectin sowie der knochenspezifischen Proteine ALP und OPN an Tag 28 der Perfusionskulti-
vierung unter osteogenen Bedingungen. Darstellung der Proteine in rot und der Zellkerne in blau. Die
Positionierung des Perfusionskanals sowie die Lage des Basisgels sind durch gestrichelte Linien angedeutet.
Bereiche starker Proteinexpression sind mit weißen Pfeilen gekennzeichnet. Maßstab: 2000 µm.
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Kapitel 4
Diskussion
Im folgenden Kapitel sollen die im Rahmen dieser Arbeit erlangten Ergebnisse diskutiert
und mit Ergebnissen aus bereits veröffentlichten Studien verglichen werden. Analog zum
Aufbau des Ergebnisteils ist dieses Kapitel strukturiert in die Diskussion der Zellisolation
und -charakterisierung (Abschnitt 4.1), der Zytokompatibilitätsversuche (Abschnitt
4.2), der Entwicklung und Charakterisierung der Knochen- und Vaskularisierungstinten
hinsichtlich ihrer materialwissenschaftlichen Eigenschaften und Bioaktivität (Abschnitt
4.4), sowie der Versuche zur Co-Kultur (Abschnitt 4.6) und Bioreaktorkultivierung
(Abschnitt 4.7).
4.1 Zellisolation und -charakterisierung
Nach der Isolation der SVF und HDMECs und der nachfolgenden Kultivierung sollten
reine ASC- und HDMEC-Kulturen in genügend hohen Zellzahlen für den weiteren Ein-
satz vorliegen. Die Zellen wurden daraufhin zunächst hinsichtlich ihrer Identität und
Funktionalität charakterisiert.
Fettgewebe-Stammzellen
Das Fettgewebe wurde im Jahr 2001 von Zuk et al. als Quelle für mesenchymale Stamm-
zellen und damit als Alternative zum Knochenmark als Stammzellquelle beschrieben [66].
Einige Autoren gehen im Vergleich zu MSCs zwar von einem geringeren Potential zur
Differenzierung in osteogene Richtung aus, allerdings zeigen gegenteilige Studien sogar ein
verstärktes Proliferations-und osteogenes Differenzierungspotential der aus Fettgewebe
stammenden Stammzellen gegenüber denen aus Knochenmark [198].
Für die ASC-Isolation werden in der Literatur unterschiedliche Protokolle beschrieben,
deren Vorgehen jedoch immer den enzymatischen Verdau der ECM des Fettgewebes,
verschiedene Wasch- und Zentrifugationschritte sowie die Aussaat der erhaltenen stromal-
vaskulären Zellfraktion auf Zellkulturplastik und die Kultur in spezifischem Medium, wie
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von Zuk et al. vorgeschlagen [66], umfasst. Im Gegensatz zu dem in den meisten Protokol-
len [66, 199] auf maximal eine Stunde beschränkten Verdauschritt mit Kollagenase wurde
der enzymatische Verdau in der vorliegenden Arbeit auf einen Zeitraum von 16 Stunden
ausgedehnt, da in Vorversuchen festgestellt worden war, dass so eine höhere Zellausbeute
erreicht werden konnte, welche spenderabhängig zwischen 5x104 und 6x105 Zellen pro
Milliliter Fettgewebe lag. Die Durchführung eines Erythrozyten-Lyseschritts, welcher
auch in der vorliegenden Arbeit vorgenommen wurde, bietet gegenüber der klassischen
Ficoll-Gradientenzentrifugation den Vorteil, dass die erhaltene Zellfraktion ein höheres
Potential für die Differenzierung in osteogene Richtung aufweist [200].
Die isolierten und über zwei Passagen hinweg in Stammzellmedium kultivierten Zellen
wurden in Passage 3 in Anlehnung an die von ISCT und IFATS vorgeschlagenen Mini-
malkriterien [68] hinsichtlich der Expression spezifischer Oberflächenproteine sowie ihres
Differenzierungspotentials untersucht.
Bei der durchflusszytometrischen Charakterisierung dienten der endotheliale Marker
CD31 und der hämatopoetische Marker CD45 als Ausschlussmarker. Auf CD235a als
Ausschlussmarker für Erythrozyten konnte aufgrund des durchgeführten Lyseschritts
verzichtet werden. Als primäre stabile Positivmarker wurden in Anlehnung an Bourin et
al. [68] CD13, CD44, CD73 und CD90 verwendet. Bei Subpopulationen mit einer hohen
CD90-Expression wurde hier bereits eine besonders hohe osteogene Differenzierungskapa-
zität nachgewiesen [126].
Die Analyse der in Passage 2 von der Zellkulturoberfläche abgelösten Zellen ergab
einen Anteil der für CD31 und CD45 negativen Zellen – also der Hauptpopulation der
durchflusszytometrischen Messung – an der Gesamtpopulation der adhärenten Zellen
von 89,0 %, wobei hier spenderabhängige Schwankungen zwischen 83,4 % und 94,4 %
vorlagen. Der daraus resultierende Anteil an CD31- oder CD45-positiven Zellen von
11 % ist im Vergleich zur in der Literatur genannten Zielvorgabe von <2 % an CD31-
oder CD45-positiven Zellen [68] recht hoch, was unter anderem daran liegen könnte,
dass die isolierte SVF vor der Kultivierung nicht zusätzlich aufgereinigt worden war, um
endotheliale oder hämatopoetische Vorläuferzellen zu entfernen, und zudem zu Beginn der
Kultur keine auf die Adhärierzeiten der in der SVF enthaltenen Zelltypen abgestimmten
Waschschritte durchgeführt worden waren [69, 199].
Interessant ist hier, dass der relativ hohe Anteil von 11 % an Zellen mit endothelialem oder
hämatopoetischem Ursprung die Kultivierung unter dedizierten Stammzellbedingungen
über zwei Passsagen hinweg überdauert hat, obwohl diese Zellen hohe Ansprüche an
spezifisch auf ihren Zelltyp abgestimmte Kulturbedingungen wie beispielsweise Medien-
zusammensetzung stellen [69]. Innerhalb der Hauptpopulation liegt der Anteil an für die
Positivmarker doppelt-positiven Zellen mit 99,4-99,9 % sehr hoch, was für das Vorliegen
einer äußerst homogenen ASC-Population innerhalb der Hauptpopulation spricht.
Die Identität der isolierten und kultivierten Zellen konnte durch Differenzierungsversuche
in adipogene, osteogene und chondrogene Richtung gezeigt werden, was als weiteres Kri-
terium für das Vorliegen von ASCs gilt [68]. So konnte nach Kultivierung unter spezifisch
auf die adipogene Differenzierung abgestimmten Bedingungen in den Zellen aller Spender
die Ausbildung einer rundlicheren Morphologie, die Bildung von Lipidtropfen und deren
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Färbung mittels einer Ölrotfärbung gezeigt werden [201]. Ebenso waren auch die Zellen
aller Spender zur Bildung einer chondrogenen Matrix in Pelletkultur fähig [202], was
durch einen zunehmenden Pelletdurchmesser und die GAG-Färbung mittels Alcianblau
nachgewiesen werden konnte.
Die osteogene Differenzierung der zu charakterisierenden Zellen, welche mit einer Aliza-
rinrotfärbung der gebildeten anorganischen Matrixbestandteile evaluiert wurde, konnte
mit Ausnahme der Zellen eines Spenders in allen Ansätzen nachgewiesen werden. Die
Spenderzellen, welche kein Differenzierungspotential in osteogene Richtung gezeigt hatten,
wurden im Rahmen der folgenden Experimente zur Erzeugung von Knochengewebe nicht
verwendet.
Zusätzlich zum rein qualitativen histologischen Ansatz des Differenzierungsnachweises
wurden in der Literatur quantitative Verfahren wie die Genexpressionsanalyse vorgeschla-
gen, um das Differenzierungspotential und damit die Identität der potentiellen ASCs
zweifelsfrei nachzuweisen [68].
Humane dermale mikrovaskuläre Endothelzellen
HDMECs, der in dieser Studie verwendete endotheliale Zelltyp, stellt aufgrund seiner
relativ einfachen Gewinnung nach den HUVECs den am zweithäufigsten eingesetzten
EC-Typ dar [203]. Da ECs aus unterschiedlichen Quellen oftmals unterschiedliche Ei-
genschaften zeigen, so beispielsweise beim Vergleich von makro- mit mikrovaskulären
ECs [203], wurde für die Entwicklung eines mikrovaskulären Kapillarsystems in der
vorliegenden Studie ebenfalls ein mikrovaskulärer EC-Typ eingesetzt. Zumeist werden
diese Zellen aus juvenilen Präputien isoliert, die Isolation kann jedoch auch – wie im
Rahmen dieser Studie – aus adulter Dermis geschehen.
Für die Charakterisierung von ECs werden standardmäßig verschiedene Markerproteine
eingesetzt, darunter auch die in dieser Arbeit zur Analyse der isolierten Zellen verwen-
deten CD31 und vWF. Die ECs aller untersuchten Donoren bildeten in 2D-Kultur mit
zunehmender Zelldichte Monoschichten, welche durch die Expression von CD31 auf der
Membranoberfläche und besonders an den Zell-Zell-Kontakten gekennzeichnet waren. Die-
se dichten Zell-Zell-Verbindungen, die beispielsweise auch durch das Protein VE-Cadherin
charakterisiert sind, stellen die Grundlage für die In-vivo-Barrierefunktion des Endothels
dar [40]. Auch vWF konnte in den Zellen aller Donoren in 2D-Kultur nachgewiesen
werden, das Protein befand sich intrazellulär im cytoplasmatischen Raum, wo es in den
Weibel-Palade-Körperchen gespeichert vorliegt [40].
Charakteristisch für ECs ist zudem, im Rahmen der Vaskulogenese auch in vitro ka-
pillarähnliche, lumenhaltige Strukturen auszubilden. Während beispielsweise bei ECs,
welche aus MSCs differenziert wurden, dieses Verhalten bisher noch nicht nachgewiesen
werden konnte [203], wird terminal differenzierten mikro- und makrovaskulären ECs
diese Eigenschaft grundsätzlich zugesprochen [49]. Auch die im Rahmen dieser Studie
verwendeten ECs bildeten in vitro nach Zugabe der Wachstumsfaktoren VEGF und bFGF
kapillarähnliche Strukturen, was durch die Verkapselung von ECs in Fibringelen gezeigt
werden konnte. Dies zeigt, dass die starke Expression von vWF durch die Zellen, welche
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in den Immunfluoreszenzfärbungen gezeigt worden war, keinen negativen Einfluss auf die
Vaskulogenese hat, wie sie von Starke et al. [45] in einem Matrigel-Assay beschrieben
wurde.
Dass diese Strukturen jedoch – wie in der Literatur beschrieben – nur in Anwesenheit
von Unterstützerzellen über einen längeren Zeitraum stabil sind [104], konnte durch die
Beimischung von ASCs gezeigt werden: Die Co-Kultur führte dazu, dass auch nach 14
Tagen noch ausgeprägte kapillarähnliche Strukturen in den Fibringelen vorhanden waren,
während diese in reinen EC-Fibringelen an Tag 14 nicht mehr nachweisbar waren.
4.2 Zytokompatibilitätsuntersuchungen
Für die Herstellung der in der vorliegenden Arbeit verwendeten GM-basierten Hydrogele
und den Verkapselungsprozess wurden verschiedene Materialien eingesetzt, deren Kom-
patibilität mit den verwendeten Zelltypen bisher nur teilweise untersucht worden war.
Zunächst sollte daher untersucht werden, in wie weit der für die Vernetzung verwendete
Photoinitiator LAP und die eingesetzten HAp-Partikel mit den verkapselten HDMECs
und ASCs kompatibel sind.
Vernetzungsprozess
Als Basismaterial für die für die Zellverkapselung verwendeten Hydrogele wurde eine
modifizierte Gelatine eingesetzt. Hergestellt auf Basis eines meist aus porciner Haut
oder bovinem Knochen isolierten Naturstoffs, welcher durch den Abbau von Kollagen
hergestellt werden kann, wurde die Zellkompatibilität der durch Methacrylierung gewon-
nenen GM bereits in zahlreichen Studien mit ECs [158, 204] und ASCs [205] erfolgreich
gezeigt. Auch Biokompatibilitätstests mit anderen Zelltypen, welche mit GM-Lösungen
[163], Extrakten aus GM-Hydrogelen [154] sowie an in GM-Gelen verkapselten Zellen
durchgeführt wurden [206], zeigten keine negative Beeinflussung der Zellviabilität.
Die Polymerisation der GM-Gele kann unter anderem photochemisch induziert werden.
Der Verkapselungsprozess, während dessen die Zellen dem Einfluss von UV-Bestrahlung
sowie den aus dem eingesetzten Photoinitiator gebildeten Radikalen unterliegen, ist ein
potentiell schädlicher Faktor für die Zellen.
Die eintreffenden UV-Strahlen werden hierbei entweder direkt von der DNA absorbiert
und verursachen dort Schäden wie Pyrimidindimere, wie es hauptsächlich unter Einfluss
von UV-B-Strahlung der Fall ist. UV-A-Strahlung hingegen wirkt hauptsächlich, indem sie
reaktive Sauerstoffspezies (ROS, engl. reactive oxygen species) verursacht, die wiederum
die DNA angreifen und Mutationen oder Strangbrüche hervorrufen [207].
Die in der vorliegenden Arbeit für die Vernetzung verwendete Strahlung im UV-A-Bereich,
welche zwischen 0,54 J cm-2 und 1,08 J cm-2 lag, wurde in verschiedenen Studien hin-
sichtlich ihrer Zytotoxizität und Mutagenität evaluiert. Lin et al. bestrahlten endotheliale
Progenitorzellen und MSCs mit einem Wellenlängenspektrum im UV-A-Bereich und
konnten bis zu einer Intensität von 2,25 J cm-2 keine Beeinträchtigung der Zellviabilität
beobachten [208]. Auch in anderen Studien konnten bei der Bestrahlung mit bis zu
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3,6 J cm-2 [188], 5,1 J cm-2 [209] und 6,2 J cm-2 [183] keine signifikanten Zellschädigungen
nachgewiesen werden.
Zudem wurde von Hoch et al. gezeigt, dass die Zellumgebung während der Bestrahlung
einen entscheidenden Einfluss auf die Zellviabilität hat: Während eine Bestrahlung mit 5,1
J cm-2 in PBS+ keine signifikante Zellschädigung nach sich zog, führte dieselbe Bestrah-
lungsintensität bei Bestrahlung der Zellen in Zellkulturmedium zu einer signifikanten
Abnahme der Viabilität auf 50 %, was durch eine Radikalbildung aus Zellkulturbestand-
teilen verursacht sein könnte [209]. Da die Biopolymere in der vorliegenden Arbeit für
die Herstellung der Hydrogel-Vorläuferlösungen in PBS+ gelöst wurden, konnte dieser
Aspekt unberücksichtigt bleiben.
Untersuchungen zum Nachweis spezifischer UV-A-induzierter DNA-Schäden in Fibroblas-
ten zeigten bei einer UV-A-Intensität oberhalb von 216 J cm-2 die Bildung von Cyclobutan-
Pyrimidindimeren in geringem Maße, während die Bildung von 8-Oxo-Deoxyguanosinen
gegenüber der unbestrahlten Kontrolle dreifach erhöht war [210]. (6-4)-Photoprodukte
hingegen konnten nicht nachgewiesen werden. Bei Bestrahlung von Fibroblasten und
einer Keratinozytenzelllinie mit einer UV-A-Intensität von 20 J cm-2 war im Vergleich zur
unbestrahlten Kontrolle vereinzelt das Auftreten von γ-H2AX-Foci, einer UV-induzierten
Histonphosphorylierung, zu beobachten [211].
Die Bestrahlung von MSCs unter Einsatz von 1,8 J cm-2 und 3,6 J cm-2 resultierte in
einer signifikant erhöhten Expression des Tumor-Suppressor Bindeproteins p53BP1 im
Vergleich zur unbestrahlten Kontrolle. Über eine dreitägige Kultur hinweg sank diese
jedoch wieder ab, was für das Anspringen von Reparaturmechanismen spricht [212]. Bei
Bestrahlung der in Hydrogelen aus methacrylierter HA und Polyglycol verkapselten
Zellen hingegen war kein signifikanter Unterschied in der Expression zwischen den mit
1,8 J cm-2 bestrahlten und unbestrahlten Zellen erkennbar, was auf einen durch die
Hydrogele vermittelten Zellschutz hindeutet.
Insgesamt sprechen diese Ergebnisse früherer Studien für eine Unbedenklichkeit der im
Rahmen der vorliegenden Arbeit für die Vernetzung verwendeten UV-Strahlung für die
zu verkapselnden Zellen, dennoch sollte in weiterführenden Versuchen das Auftreten von
DNA-Schädigungen speziell in ASCs und ECs untersucht werden.
Die Versuche zur Zytokompatibilität von LAP im Rahmen der vorliegenden Arbeit wur-
den in einem an die Hydrogelvernetzungssituation angelehnten 3D-Aufbau durchgeführt,
da eigene Vorversuche gezeigt hatten, dass in einem 2D-Aufbau kultivierte Zellen sensibler
auf den Photoinitiator reagieren. Dies ist vermutlich dem Umstand zuzuschreiben, dass
die im 3D-Aufbau vorhandene Gelatineumgebung einen Teil der gebildeten Photoinitia-
torradikale abfängt und diese – so wie auch in der Vernetzungssituation – die Zellen nicht
negativ beeinflussen [212].
In den mit 0,54 J cm-2 und 1,08 J cm-2 bestrahlten Kontrollzellen, also ohne den Einfluss
eines Photoinitiators, war ebenso wie bei Anwesenheit eines unbestrahlten Photoinitiators
nur ein leichtes Absinken der Zellviabilität zu erkennen, was für einen geringen akut
zytotoxischen Einfluss der alleinigen UV-Bestrahlung oder des unbestrahlten Initiator-
Moleküls spricht [213]. Mit zunehmender LAP-Konzentration sank die Zellviabilität
kontinuierlich. Dabei lag die mittlere Zellviabilität bei beiden getesteten Zelltypen und
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Bestrahlungsintensitäten unter Einfluss von 0,2 mg mL-1 LAP (0,078 mM) oberhalb der
in DIN ISO 10993-5 festgelegten Viabilitätsgrenze von 80 %, bei der von zytotoxischer
Unbedenklichkeit ausgegangen wird. Da eine Erhöhung auf 0,4 mg mL-1 mit einem
Absinken der Viabilität auf <80 % verbunden war, was laut DIN ISO 10993-5 auf ein
schwach zytotoxisches Potential hindeutet, wurde für die folgenden Versuche für beide
Zelltypen eine Photoinitiatorkonzentration von 0,2 mg mL-1 festgelegt.
Frühere Zytokompatibilitätsuntersuchungen zu LAP führten zu vergleichbaren Ergebnis-
sen, wobei die untersuchten ECs und ASCs der vorliegenden Studie etwas sensibler auf
bestrahltes LAP zu reagieren schienen als andere Zelltypen. So verkapselten Fairbanks et
al. Fibroblasten unter Einsatz von LAP in PEGDA-Hydrogele, und konnten bei Nutzung
von 2,2 mM und 0,22 mM Photoinitiator und einer UV-A-Bestrahlungsintensität von 0,6
J cm-2 und 6 J cm-2 nach 24-stündiger Kultivierung eine Zellviabilität von ≥ 95 % zeigen
[144]. Versuche zur Zytokompatibilität von LAP mit reifen Adipozyten zeigten mittlere
Zellviabilitäten von >80 % für LAP-Konzentrationen bis 0,42 mM bei Bestrahlung mit
bis zu 1,26 J cm-2 [163], wobei die Zellen hierbei während der Bestrahlung und der
nachfolgenden 24-stündigen Inkubation in Kollagengelen verkapselt vorlagen.
Hydroxyapatitpartikel
Das Calciumphosphat HAp, dessen chemische Zusammensetzung der natürlichen anorga-
nischen Phase des Knochens sehr ähnlich ist, stellt ein Material dar, mit Hilfe dessen
die osteogene Differenzierung von Stammzellen unterstützt werden kann und welches
eine hohe Biokompatibilität aufweist [214]. In der vorliegenden Arbeit wurden Partikel
eines kommerziell erhältlichen synthetischen HAp eingesetzt, welche laut Hersteller einen
Durchmesser von <200 nm und mit >9,6 m2 g -1 (BET) eine im Vergleich zu anderen im
TE eingesetzten HAp-Partikeln [215] eher geringe Oberfläche aufweisen.
Die Modifikation ASC-haltiger GM-Gele mit den beschriebenen HAp-Partikeln zeigte
bei einem Anteil von 5 Gew.-% keine zytotoxischen Effekte auf die verkapselten Zellen,
die metabolische Aktivität lag oberhalb von 80 %. Die Zugabe von lediglich 2,5 Gew.-%
hingegen führte, ebenso wie das Vorhandensein von 7,5 Gew.-%, interessanterweise zu
einem Absinken der Zellaktivität auf <80 % und weist laut DIN ISO 10993-5 damit auf
ein leicht zytotoxisches Potential hin. Hier zeigte sich eine starke Spenderabhängigkeit, da
die Zellen zweier Spender auch bei einem HAp-Anteil von 7,5 Gew.-% eine Aktivität von
∼75 % aufwiesen, während die Aktivität von Zellen eines dritten Spenders sowohl bei 2,5
Gew.-% als auch bei 7,5 Gew.-% HAp auf deutlich unter 70 % absank. Um diese Spen-
dervariabilität zu berücksichtigen, wurde für die Hydrogelmodifikation in den folgenden
Experimenten eine maximale HAp-Konzentration von 5 Gew.-% der Gesamttintenmasse
eingesetzt, was 50 mg pro Milliliter Tinte entspricht.
In früheren Studien wurde der Einfluss von HAp-Partikeln auf die Vitalität, Proliferation
und metabolische Aktivität verschiedener Zelltypen bereits untersucht, und sowohl die
Größe und Form der Partikel, als auch der verwendete Zelltyp beeinflussten die Ergebnisse.
So zeigte die Verkapselung einer Fibroblasten- und einer murinen Präosteoblastenzelllinie
in GM-Gelen, welche mit bis zu 2,5 mg mL-1 annähernd kugelförmiger HAp-Partikel
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einer Größe von 60 nm und einer hohen Kristallinität versetzt worden waren, zwar eine
niedrigere metabolische Aktivität und eine während der ersten vier Kulturtage zunächst
verringerte Proliferation der Zellen in den Kompositmaterialien gegenüber Zellen in reinen
GM-Gelen; bei keiner der getesteten Partikelkonzentrationen hingegen wurde ein Effekt
auf die Vitalität der Zellen festgestellt [180].
Die Proliferation und die metabolische Aktivität von MSCs und Osteosarkoma-Zellen wur-
de in Anwesenheit von konventionellen stäbchenförmigen Partikeln mit 200-500 nm Länge,
sowie annähernd kugelförmigen Partikeln mit Durchmessern zwischen 20 nm und 80 nm
untersucht [23]. Die Proliferation beider Zelltypen war unter Einfluss des HAp signifikant
verringert, wobei die Proliferation der MSCs unter Einfluss der stäbchenförmigen Partikel
am niedrigsten war, während die Osteosarkoma-Zellen auf den kugelförmigen Partikeln
schlechter proliferierten. Unter Einfluss der Partikel mit 20 nm Durchmesser wurde zudem
die metabolische Aktivität der MSCs gegenüber den Kontrollzellen signifikant gesteigert,
während die Aktivität der Tumorzelllinie signifikant verringert wurde.
In Übereinstimmung mit den Resultaten der vorliegenden Arbeit zeigen diese Ergebnisse,
dass im Kontakt mit HAp-Partikeln vor allem die Proliferation sowie zelltypabhängig
auch die metabolische Aktivität von Zellen negativ beeinflusst wird. Der Vergleich des
Einflusses unterschiedlicher HAp-Partikel auf Markrophagen zeigte hierbei, dass das
Vorhandensein von Eigenschaftskombinationen, welche die Internalisierung der Partikel
durch die Zellen begünstigen, die Zytotoxizität der Partikel steigerte [215].
4.3 Charakterisierung der Hydroxyapatitpartikel
Für die Beurteilung der für die Herstellung der Knochengele eingesetzten HAp-Partikel
hinsichtlich Größe und Form wurden diese der Untersuchung mittels Laserbeugung und
REM unterzogen. Die Charakterisierung mittels Laserbeugung zeigte das Vorhandensein
von Nanopartikeln mit einem durchschnittlichen Durchmesser von 140 nm, was das
Vorliegen von Nanopartikeln und damit die Angaben des Herstellers bestätigt. Auch
mittels REM konnten diese Partikel im Nanomaßstab nachgewiesen werden, zudem lagen
auch größere Partikel mit einem Durchmesser >1 µm vor, was auch in früheren Studien
mit HAp-Partikeln desselben Herstellers beobachtet worden war [215]. Die meisten der
Partikel zeigten eine kugelförmige Morphologie, wobei einige Partikel auch in Form von
Plättchen oder Stäbchen vorlagen.
Die Ergebnisse der Laserbeugungsexperimente, die lediglich während und kurz nach der
Ultraschallbehandlung das Vorliegen von Partikeln im Nanomaßstab zeigten, ließen auf
eine starke Agglomerationsneigung der Nanopartikel in wässriger Umgebung schließen [216,
217]. Diese Agglomerate schienen sich durch die Ultraschallbehandlung zwar aufbrechen zu
lassen, jedoch fand nach Beendigung der Behandlung zügig eine Neuagglomeration statt,
die gegenüber dem Zustand vor der Ultraschallbehandlung jedoch in Agglomeraten mit
einem deutlich kleineren Durchmesser resultierte. Es ist nicht auszuschließen, dass nach
einer längeren Standzeit erneut auch wieder Partikelzusammenlagerungen ausgeprägterer
Größe entstehen, dennoch fand in den folgenden Versuchen zur Verwendung der HAp-
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haltigen Knochentinte nach deren Herstellung eine Ultraschallbehandlung statt, um die
Partikel so gut wie möglich zu homogenisieren und große Agglomerate aufzubrechen.
4.4 Entwicklung und Charakterisierung extrudierbarer und
biologisch aktiver Biotinten
Im Rahmen des folgenden Kapitels sollen die Ergebnisse der Versuche zur Entwicklung
verschiedener Biotinten diskutiert werden, welche zur Herstellung von Hydrogelen für die
Zellverkapselung mittels Bioprinting einsetzbar sind. Zunächst musste eine Anpassung der
in vorangegangenen Arbeiten entwickelten GM-basierten Tinten [121, 154] hinsichtlich
ihrer Druckeigenschaften vorgenommen werden. In einem weiteren Schritt erfolgte die An-
passung und Charakterisierung der Tinten bezüglich ihrer Eignung zur Unterstützung der
osteogenen Differenzierung von Stammzellen sowie der Ausbildung von Gefäßstrukturen.
4.4.1 Materialeigenschaften der Tinten und Hydrogele
Die Eigenschaften von Biotinten und den resultierenden Hydrogelen sind einerseits ent-
scheidend für den Erfolg des Druckprozesses, andererseits auch für die Verkapselung
und Kultivierung von Zellen in den Gelen. Die Eigenschaften der in der vorliegenden
Arbeit eingesetzten GM-basierten Tinten und Hydrogele werden sowohl stark von den
Eigenschaften der unmodifizierten Gelatine beeinflusst, als auch durch die Modifizierung
der Gelatineseitenketten mit Methacrylgruppen.
Die Fähigkeit zur reversiblen physikalischen Gelierung, welche der Gelatine neben ihrem
Name auch ihre Hydrogeleigenschaften verleiht, geht zurück auf die Fähigkeit der Kolla-
genfragmente, bei Erhöhung der Temperaturen ein ungeordnetes Knäuel, bei Abkühlung
hingegen konzentrationsabhängig Segmente auszubilden, in denen sich die Aminosäure-
ketten wieder zu Tripelhelix-Strukturen zusammenlagern [218]. Diese kollagenähnlichen
Strukturen werden stabilisiert durch Wasserstoffbrücken zwischen den funktionellen Grup-
pen der Gelatineseitenketten.
Die Modifikation der Seitenketten im Rahmen der GM-Synthese führt zu einer Maskie-
rung der für die Ausbildung von Wasserstoffbrückenbindungen verantwortlichen Amino-
und Carboxylgruppen, sodass die Methacrylierung der Gelatine deren physikalische Ge-
lierfähigkeit in Abhängigkeit des Modifizierungsgrades vermindert [154]. Auf diese Weise
kann durch Kombination von unmodifizierter Gelatine mit Gelatinederivaten unterschied-
lichen Modifizierungsgrades sowohl die Viskosität der unvernetzten Biotinten, als auch
– in Abhängigkeit des Modifikationsgrades – die Vernetzungsstärke der resultierenden
Hydrogele beeinflusst werden.
Extrudierbarkeit und Gelierpunkt
Für die Erzeugung definierter, formstabiler dreidimensionaler Strukturen muss die ver-
wendete Tinte verschiedenen Anforderungen entsprechen, welche unter anderem stark
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von der gewählten Verarbeitungsmethode abhängen.
In der vorliegenden Arbeit wurden Biotinten auf Basis von GMs mit unterschiedlichen Mo-
difizierungsgraden für die Verarbeitung mittels Mikroextrusion angepasst. Hierbei wurden
zum einen zusätzliche Komponenten eingesetzt, welche – wie unmodifizierte Gelatine oder
GMs mit einem niedrigen Methacrylierungsgrad – die physikalische Gelierung der Tinten
verstärken; GMs mit hohem Modifikationsgrad sowie zusätzlich zur Methacrylierung
noch mit Acetylgruppen versehene GMs hingegen sollten die physikalische Gelierung
vermindern.
Eine Reihe von Studien hatte bereits die Optimierung GM-basierter Biotinten, die gemein-
hin für ihre eher geringe Viskosität bekannt sind [135], hinsichtlich ihrer Verarbeitbarkeit
mittels extrusionsbasierter Methoden zum Ziel. Zumeist werden hierfür Tintenzusätze
wie Gellan verwendet, welche die Viskosität erhöhen [135], es wird eine Erhöhung des
Polymergehaltes vorgenommen [154, 165] oder durch eine Temperaturabsenkung im
Druckprozess die Gelierung herbeigeführt [128].
In der vorliegenden Arbeit sollte eine Verarbeitbarkeit der Tinten bei Raumtemperatur
erreicht werden. Eine frühere Studie beschäftigte sich bereits mit polymerbasierten Lösun-
gen als Biotinten, deren Gelierung über einen Acrylat-PEG-vermittelten Crosslink-Prozess
exakt kontrolliert werden konnte [219]. In der vorliegenden Arbeit hingegen konnte dieser
Prozess durch die inhärenten Geliereigenschaften der verwendeten Komponenten gesteuert
werden, was den Einsatz zusätzlicher nicht-biobasierter Vernetzungskomponenten oder
Stabilisatoren überflüssig macht.
Fünf verschiedene Tinten wurden hergestellt und zunächst hinsichtlich ihrer Extrudier-
barkeit überprüft: die Basistinte (7-7,5 Gew.- % GM5, 4,5-5 Gew.- % GM2, 1 Gew.- %
HAM), die darauf basierende Knochentinte (7-7,5 Gew.- % GM5, 4,5-5 Gew.- % GM2, 1
Gew.- % HAM, 5 Gew.- % HAp), die Vaskularisierungsbasistinte (5,75 Gew.- % GM2)
sowie die daraus resultierenden Modifikationen GM-Gelatine- (5,75 Gew.- % GM2 + 1,5
Gew. % Gelatine) und GM-GMA-Gelatine-Tinte (4,5 Gew.- % GM2 + 1,25 Gew.- %
GM2A8 + 1,5 Gew. % Gelatine).
Das Drucken eines einfachen Gittermusters konnte mit der Basis- und der Knochentinte
zufriedenstellend realisiert werden, die Tinten zeigten sich gut verarbeitbar und die er-
zeugten Filamente waren gleichmäßig. Allerdings war es notwendig, je nach GM2-Charge
die Anteile an GM5 und GM2 geringfügig anzupassen, um die Extrudierbarkeit der
Tinten zu erhalten.
Die Modifikation der Vaskularisierungstinten hatte einen deutlichen Einfluss auf die
Tintenkonsistenz und damit die Extrudierbarkeit bei Raumtemperatur: Während die
reine GM2-Tinte während der Extrusion flüssig war und auf dem Substrat keine sta-
bilen Filamente bildete, waren die Strukturen, die aus der bereits komplett gelierten
GM2-Gelatine-Tinte (Modifikation I) hergestellt worden waren, aufgrund der krümeligen
Konsistenz der Tinte inhomogen [126]. Das Ersetzen eines Teils der GM2 durch GM2A8
(Modifikation II), der acetylierten Form der GM2, führte hingegen zu einer im Vergleich
zu den beiden anderen Tintenvarianten optimierten Extrudierbarkeit, und es konnten
ebenfalls sehr homogene Filamente erzeugt werden.
Zur Bestätigung der Extrusionsergebnisse wurden die Gelierpunkte der Tinten, also
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die Temperaturen, bei denen es zum Übergang von einer viskosen Flüssigkeit zu einem
physikalisch vernetzten Gel kommt, bestimmt. Die Geliertemperaturen der GM-Basis-
und der HAp-Tinte lagen beide in unmittelbarer Nähe zur Raumtemperatur von 21,5 °C,
bei welcher die Hydrogele gedruckt wurden. Es ist also davon auszugehen, dass die Tinten
sich während des Drucks in einem Intermediärzustand zwischen viskosem und geliertem
Material befanden, welcher eine gute Verarbeitbarkeit der Tinte mittels Mikroextrusion
nahelegt [220].
In einer früheren Studie zeigten Wüst et al., dass die Zugabe von 4 %(w/v) und 8 %(w/v)
HAp-Partikeln zu Alginat-Gelatine-Tinten mit 10 %(w/v) Gelatine eine signifikante
Zunahme der Geliertemperatur zur Folge hatte [140], untersuchten diesen Effekt jedoch
nicht weiter. In den vorliegenden Versuchen mit GM-basierten Tinten konnte dieser Ef-
fekt nicht bestätigt werden: Die Ausbildung intramolekularer Wechselwirkungen, welche
gegenüber der reinen Gelatine aufgrund der Methacrylierung verringert ist, scheint durch
die HAp-Zugabe (5 Gew.-%) nicht beeinträchtigt zu werden.
Bei den drei untersuchten Zusammensetzungen der Vaskularisierungstinte hingegen be-
einflussten die der GM2-Tinte zugesetzten Komponenten deren Gelierverhalten deutlich.
Während die reine GM2-Tinte mit durchschnittlich 20,2 °C eine Geliertemperatur unter-
halb der Raumtemperatur aufwies, stieg der Gelierpunkt durch die Zugabe unmodifizierter
Gelatine, bei der im Vergleich zur methacrylierten GM2 das volle Potential zu physi-
kalischer Gelbildung erhalten ist, auf durchschnittlich 22 °C an, eine Tendenz, die bei
Nutzung von Alginat-Gelatine-Tinten auch von Chung et al. beobachtet wurde [126].
Das Ersetzen eines Teils der GM2 durch GM2A8 (Modifikation II), der acetylierten und
damit stärker modifizierten Form der GM2, führte zu einem Absinken der Geliertempe-
ratur auf durchschnittlich 21,3 °C und damit einer im Vergleich zu den beiden anderen
Tintenvarianten optimierten Extrudierbarkeit. Da der Anteil an unmodifizierter Gelatine
in der Modifikation-II-Tinte im Vergleich zu Modifikation I identisch blieb, der Gelier-
punkt jedoch absank, ist davon auszugehen, dass für den Effekt auf das Gelierverhalten
hier nicht nur die physikalischen Wechselwirkungen zwischen den Molekülen der unmodi-
fizierten Gelatine verantwortlich sind, sondern die Bindungen zwischen unmodifizierter
Gelatine und GM2 eine entscheidende Rolle spielen. Wird nun ein Teil der GM2 durch
die zusätzlich acetylierte Form (GM2A8) ersetzt, gehen der unmodifizierten Gelatine mit
den maskierten Seitengruppen der GM2A8 Bindungspartner verloren.
Die Geliertemperatur zeigte sich in der vorliegenden Arbeit als hilfreicher Parameter,
um die Extrudierbarkeit der entwickelten Biotinten in Abhängigkeit von der Temperatur
beim Druckvorgang vorherzusagen. Zudem wurde deutlich, dass es sich bei den hin-
sichtlich ihrer Verarbeitbarkeit optimierten Tinten um sensible Systeme handelt, welche
auf Änderungen der Umgebungsbedingungen wie der Verarbeitungstemperatur oder
auf Abweichungen im Modifikationsgrad der genutzten GMs anfällig reagieren und eine
suboptimale Verarbeitbarkeit zur Folge haben.
Rheologische Hydrogeleigenschaften
Das Verhalten ausgesäter oder verkapselter Zellen hängt von den mechanischen Eigenschaf-
ten und besonders der Elastizität des Substratmaterials ab. Engler et al. veröffentlichten
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2006 eine Studie, in welcher die Differenzierungsneigung von Stammzellen auf Materialien
unterschiedlicher Elastizität untersucht wurde [221]. Die Differenzierung von MSCs in
neurogene, myogene oder osteogene Richtung zeigte sich durch die Eigenschaften des
Substrates vor allem zu späteren Zeitpunkten der Kultur entscheidend beeinflusst. Hierbei
waren für den jeweiligen Zelltyp die Elastizitätseigenschaften von Belang, welchen die Zel-
len auch im natürlichen Gewebe ausgesetzt sind. So wurde eine osteogene Differenzierung
von MSCs auf Kollagenoberflächen beobachtet, deren Elastizitätsmodul mit 25-40 kPa
im Bereich von natürlichem Osteoid lag.
Chatterjee et al. untersuchten die Bildung einer mineralisierten Matrix in einem PEG-
basierten Gradientenhydrogel mit unterschiedlichen Kompressionsmoduln [222]. Während
in den weicheren Regionen des Gradientengels keine oder nur eine verzögerte Mineralisie-
rung auftrat, war diese bei Kompressionsmoduln zwischen 200 kPa und 300 kPa maximal.
In Untersuchungen zur Osteoblastendifferenzierung in PEGDA-Gelen mit unterschiedli-
chen Polymergehalten zeigten Nii et al., dass ohne den Zusatz weiterer biochemischer
Signale die höchste Osteocalcinexpression und Mineralablagerung in den Gelen mit der
höchsten Polymerkonzentration und daraus resultierend den höchsten Kompressions-
moduln (150-200 kPa) stattfand [223]. Auch in GM-basierten Gelen war die osteogene
Differenzierung [178] und die Mineralisierung [164] in höher konzentrierten und damit
festeren Gelen signifikant stärker ausgeprägt als in weicheren.
Daher wurden in der vorliegenden Studie Hydrogele nach ihrer Herstellung aus den entwi-
ckelten Biotinten mittels der rheologischen Bestimmung von Speicher- und Verlustmodul
zunächst auf ihre viskoelastischen Eigenschaften untersucht, hierfür wurden gestanzte
Gele verwendet. Es konnte gezeigt werden, dass sich durch die Zugabe der HAp-Partikel
sowohl die elastischen, als auch die viskosen Eigenschaften beeinflussen ließen und neben
dem Speichermodul G’ auch der Verlustmodul G” der Hydrogele signifikant anstieg, was
auch schon von Fouad et al. in Kompositmaterialien aus PEG und HAp beschrieben
wurde [224].
Aufgrund des großen Einflusses der Messparameter wie der aufgewendeten Normalkraft,
der Messfrequenz und der -amplitude auf die rheologische Messung ist ein Vergleich der
absoluten Messwerte mit der Literatur schwierig, jedoch konnte ein signifikanter konzen-
trationsabhängiger Anstieg der Hydrogelfestigkeit durch die Zugabe von HAp-Partikeln
auch in anderen Studien nachgewiesen werden [140, 177–180]. Dieser beruht auf dem
verwendeten Partikelmaterial, welches als Keramik eine deutlich höhere mechanische
Festigkeit besitzt als der polymere Anteil des Komposits [225].
Der steigende viskose Anteil der Hydrogele durch die Zugabe von HAp-Partikeln, erkenn-
bar an einer signifikanten Zunahme des Verlustmoduls, könnte zum einen in einer durch
die Partikel eingeschränkten Polymervernetzung begründet sein, zum anderen sind die
Partikel trotz ihres Beitrags zur Hydrogelsteifigkeit nicht kovalent einvernetzt und könn-
ten im Gel eine Art viskose Phase bilden. Das Ansteigen des Verlustfaktors tanδ durch
Zugabe von HAp spricht dabei für einen stärkeren Einfluss der Partikel auf den viskosen
als auf den elastischen Hydrogelanteil. Dieses Verhalten widerspricht den Ergebnissen
einer Studie, in welcher die Zugabe von HAp-Partikeln zu Polyethylenhydrogelen ein
Absinken des Verlustfaktors gegenüber den reinen Polymergelen zur Folge hat, was von
Kapitel 4. Diskussion 112
den Autoren auf eine eingeschränkte Beweglichkeit der Polymerketten und damit eine
eingeschränkte Energieabgabe aufgrund der Partikel zurückgeführt wurde [225].
Im Vergleich zu natürlichem spongiösem oder kortikalem Knochen (G’: 5-12 GPa [226],
96 MPa [227]) liegen die Speichermoduln der im Rahmen dieser Studie entwickelten
Hydrogele deutlich niedriger, jedoch sind diese auch nicht für den Einsatz als lasttragende
Implantate gedacht, sondern vorrangig als eine Zellumgebung, welche die osteogene
Differenzierung verkapselter Stammzellen und damit auch die Bildung einer zelleigenen
Knochenmatrix fördert.
Die Speichermodulbestimmung der verschiedenen Vaskularisierungsgele zeigte gegenüber
den reinen GM-Knochenbasisgelen wie zu erwarten signifikant geringere Werte. Dies
ist zunächst auf den niedrigeren Anteil vernetzbaren Polymers von 5,75 Gew.-% in den
Vaskularisierungsgelen gegenüber den 13 Gew.-% in den Knochenbasisgelen zurückzufüh-
ren, welcher die Ausbildung eines weniger ausgeprägten Netzwerkes zur Folge hat [154].
Ebenso hat auch die Verwendung von GM2 als Grundmaterial gegenüber der Mischung
aus GM2 und GM5 in den Knochengelen den Effekt einer verminderten Ausbildung
kovalenter Vernetzungspunkte, da GM2 weniger Methacrylatgruppen bereitstellt [154].
Die signifikant geringeren Speichermoduln der mit unmodifizierter Gelatine versetzten
Vaskularisierungsgele (Modifikation I) gegenüber den reinen GM2-Gelen kann zum einen
mit einer eingeschränkten Vernetzung der modifizierten Gelatineketten aufgrund einer
sterischen Hinderung durch die unmodifizierte Gelatine erklärt werden [121]. Zum ande-
ren bilden sich durch die Anwesenheit der unmodifizierten Gelatine in den Hydrogelen
während des Vernetzens und das anschließende Herauslösen bei Erwärmung unter Kultur-
bedingungen vermutlich Poren in den Hydrogelen, welche die Gele destabilisieren [126].
Die nach Modifikation II hergestellten Gele zeigen trotz des konstanten Anteils an ver-
netzbarem Polymer gegenüber den beiden anderen Varianten ebenfalls einen signifikant
geringeren Speichermodul, was daran liegt, dass ein Teil der GM2 durch die acety-
lierte Form GM2A8 ersetzt wurde. So kommt es durch die Maskierung verbleibender
funktioneller Gelatineseitenketten durch Acetylgruppen zu einer sterischen Hinderung
der kovalenten Vernetzung, was sich in einem geringeren Speichermodul niederschlägt
[121]. Da sich der durch den Verlustmodul charakterisierte viskose Anteil der Vasku-
larisierungshydrogele durch die Anwesenheit von acetylierter GM oder unmodifizierter
Gelatine nicht nennenswert ändert, ist der signifikante Anstieg des Verlustfaktors in
Modifikation II gegenüber den beiden anderen Varianten im starken Abfall des Speicher-
moduls begründet. Generell liegen alle drei Varianten in Gelform vor, erkennbar an G’»G”.
Quellbarkeit
Die hohe Quellbarkeit gilt als eines der Hauptcharakteristika von Hydrogelen, welches
auch die gute Zellkompatibilität bedingt. Da sie große Flüssigkeitsmengen aufnehmen
können, erlauben Hydrogele die Diffusion von Nährstoffen und Sauerstoff und damit
die Versorgung verkapselter Zellen. Wie zu erwarten war die Quellbarkeit der Vaskulari-
sierungshydrogele gegenüber den Knochenhydrogelen um ein Vielfaches erhöht, da die
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Wasseraufnahmekapazität hauptsächlich durch die Maschenweite des Hydrogels bestimmt
wird [154, 228]. Diese ist bei einem hohen Polymergehalt und der Verwendung hoher
Methacrylierungsgrade aufgrund der stärkeren Vernetzung und dem hohen Füllgrad
mit Polymerketten eher gering [178], während die Verwendung von GMs mit einem
geringen Methacrylierungsgrad, die eingeschränkte Vernetzung und die Porenbildung
durch unmodifizierte Gelatine sowie die aus den zusätzlichen Acetylgruppen in GM2A8
resultierende sterische Hinderung der Vernetzung zur Ausbildung großer Maschen und
damit einer ausgeprägten Wasseraufnahme führen.
Die signifikant erhöhte Quellbarkeit der mit GM2A8 versetzten Gele gegenüber den
beiden anderen Varianten lässt zudem darauf schließen, dass die Acetylierung und der
daraus resultierende geringere Vernetzungsgrad für die Quellbarkeit eine herausragende
Rolle spielte. Der bereits beschriebene Einfluss der Modifikation mit acetylierter GM auf
die mechanischen Eigenschaften hatte zudem einen deutlichen Effekt auf die Handhabung
der Gele bei der Bestimmung der Quellbarkeit. So waren die gequollenen Gele sehr
weich und das vollständige Trocknen der Gele für die Massenbestimmung gestaltete sich
daher schwierig, was die hohe Standardabweichung bei der Auftragung der Quellbarkeit
bedingte.
Die im Vergleich zu den reinen GM-Gelen signifikant geringere Wasseraufnahme der
mit HAp modifizierten Hydrogele, die in weiteren Studien ebenfalls beobachtet wurde
[169, 178], kann einerseits ebenfalls mit der durch die zusätzlichen Partikel verdichteten
Hydrogelmatrix erklärt werden; andererseits berichten andere Autoren von einer unverän-
derten Wasseraufnahmekapazität nach Zugabe von HAp-Partikeln [140, 180], wobei hier
mit geringeren Polymerkonzentrationen und zumindest in einem Fall auch mit um ein
Vielfaches geringeren HAp-Konzentrationen gearbeitet wurde. Zudem wird ein Einfluss
zugegebener HAp-Partikel auf die Porenbildung in GM-Gelen erwähnt, so verdoppelte sich
bei Einsatz von 2,5 Gew.-% HAp in Nanoformulierung der Porendurchmesser gegenüber
HAp-freien Hydrogelen [179], während bei einer deutlich geringeren HAp-Konzentration
von 0,25 Gew.-% lediglich von einem geringen Einfluss auf die Porengröße berichtet
wird [180]. Eine mögliche Folge einer steigenden Porengröße in Hydrogelen könnte eine
steigende Wasseraufnahmekapazität sein, diesbezügliche Untersuchungen wurden jedoch
nicht durchgeführt [179] oder nicht bestätigt [180].
Generell zeigt das in dieser Arbeit entwickelte Biotinten- und Hydrogelsystem eine hohe
Komplexität, und das Verständnis für die auftretenden Effekte hinsichtlich des Einflusses
der verschiedenen Komponenten ist teilweise noch lückenhaft und sollte in fortführenden
Analysen weiter erforscht werden.
4.4.2 Drucken von 3D-Konstrukten
Die Untersuchung des Gelierverhaltens der Tinten hatte, zusammen mit ersten Druckver-
suchen freistehender, formstabiler Filamente, bereits eine gute Verarbeitbarkeit mittels
extrusionsbasierter Verfahren nahegelegt. In einem nächsten Schritt sollten aus den
verschiedenen Tinten unterschiedliche 3D-Geometrien hergestellt und deren Struktur und
Stabilität unter Kulturbedingungen beurteilt werden.
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Das Drucken aller drei gewählten Geometrien verlief problemlos und die verwendeten
Tinten zeigten, wie auch in den Vorversuchen, eine exzellente Extrudierbarkeit. Die
Erzeugung gleichmäßiger Filamente und deren Schichtung in einer Gittergeometrie war
ebenso möglich wie der formstabile Aufbau freistehender Ring- und Kanalstrukturen,
die im Anschluss schichtweise mit Vaskularisierungs- oder Basistinte aufgefüllt werden
konnten.
Die relativ langen Standzeiten der im Druck befindlichen Strukturen unter Umgebungsbe-
dingungen, welche sich je nach Geometrie zwischen 30 Minuten und mehr als eine Stunde
bewegten, hatten keine signifikanten Auswirkungen auf die Hydrogele, es traten keine
makroskopisch erkennbaren Austrocknungserscheinungen oder andere negative Effekte
auf. Im Vergleich zur konventionellen Gelherstellung, bei der die Verwendung flüssiger
Tinten oftmals zu einem Absinken der verkapselten Zellen führt, bevor eine Vernetzung
des Hydrogels stattfinden kann [131], war bei Verwendung der sich im Intermediärzustand
zwischen flüssig und gelförmig befindlichen Biotinten nach dem Vernetzen eine homogene
Zellverteilung über den gesamten Hydrogelquerschnitt nachweisbar, trotz der sich durch
den oftmals langwierigen Druckprozess verzögernden Vernetzung.
Bei der Basis- und der Vaskularisierungstinte war aufgrund deren Transparenz die En-
bloc-Vernetzung aller gedruckten Schichten möglich, was auch genutzt wurde, um die
UV-Belastung der Zellen möglichst gering zu halten. Die aus einzelnen Schichten HAp-
haltiger Knochentinte aufgebauten Geometrien mussten hingegen einem schichtweisen
Vernetzungsprozess unterzogen werden, da die UV-Absorption durch die in der Tinte
enthaltenen Partikel, wie schon in früheren Studien beobachtet [179, 180], sonst zu einer
unvollständigen Vernetzung tieferliegender Schichten geführt hätte. Auch hierbei wurde
jedoch darauf geachtet, dass die Gesamtmenge der applizierten UV-Strahlung die als
zytokompatibel befundenen Intensitäten nicht überstieg [177].
Die Inkubation der Hydrogele direkt nach Abschluss des Druck- und Vernetzungsprozesses
unter physiologischen Bedingungen, um dem Austrocknen der Gele und damit unvorteil-
haften Effekten auf die Zellen entgegenzuwirken, führte bei allen Geometrien zum Verlust
eines gewissen Materialanteils an der Geloberfläche. Dies war besonders gut erkennbar
bei Vergleich der gedruckten Gitterstrukturen vor und nach der Inkubation, welche zu
einer deutlich makroskopisch wahrnehmbaren Abtragung von Material an den Gitterfi-
lamenten führte. Dieser Materialverlust ist vermutlich der Vernetzung unter Raumluft
geschuldet, welche die Photopolymerisationsreaktion der äußeren Tintenschichten durch
Luftsauerstoff inhibiert [229, 230]. Auch wenn die Verluste bei den im Rahmen dieser
Arbeit hergestellten Geometrien aufgrund deren relativ hohen Volumina und den daraus
resultierenden, im Verhältnis zum Hydrogelvolumen kleinen Oberflächen recht gering
waren, so ist für den Druck filigranerer Strukturen der Einsatz einer Schutzgasatmosphäre
angebracht, welcher die Inhibierungsreaktion durch Verdrängung des Luftsauerstoffes
verhindert [229].
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4.4.3 Zellvitalität in den Knochen-Hydrogelen
Die materialwissenschaftlichen Untersuchungen der Basis- und Knochen-Hydrogele hatten
bereits gezeigt, dass deren Quellbarkeit gegenüber den Vaskularisierungsgelen deutlich
niedriger lag und durch die Zugabe von HAp-Partikeln sogar weiter abgenommen hatte.
Da die Wasseraufnahmekapazität jedoch einen wichtigen Faktor für die Biokompatibilität
von Hydrogelen darstellt, sollte die Untersuchung der Zellviabilität in den Basis- und den
HAp-modifizierten Hydrogelen Aufschluss über den Vitalitätszustand der verkapselten
Zellen geben.
Die Analyse der Zellvitalität verkapselter Zellen an Tag 1 der Kultur resultierte in
Werten zwischen 86 % und 92 % , was mit den Zellvitalitäten übereinstimmt, die in
früheren Studien bei Verkapselung von Zellen in Hydrogelen mit [140, 180] und ohne
HAp-Partikeln [131, 132] erreicht wurden.
Über die 28-tägige Kultur hinweg sank die Vitalität in den HAp-modifizierten Hydrogelen
signifikant auf durchschnittlich 60 % ab, während die Vitalität in den GM-Gelen – mit
einem Ausreißer an Tag 14 – nur leicht absank und in einem Wert von 76 % resultierte.
Die naheliegendste Erklärung für die hauptsächlich in den HAp-modifizierten Hydrogelen
beobachtete abnehmende Zellviabilität wäre ein zytotoxischer Effekt einer der Hydrogel-
komponenten, vermutlich des HAp, welches den einzigen Unterschied zwischen den beiden
Gelvarianten darstellt. Dies kann jedoch mit hoher Wahrscheinlichkeit ausgeschlossen
werden, da die Zytokompatibilität der Komponenten in früheren Studien bereits gezeigt
wurde [163, 177]. Auch spricht die konstante Vitalität in den HAp-modifizierten Gelen
nach dem anfänglichen Abfall zwischen Tag 1 und Tag 14 nicht für eine Zytotoxizität,
welche vermutlich von einem weiteren Absinken der Vitalität über die folgende Kulturzeit
gefolgt würde.
Das Überleben von in Hydrogelen verkapselten Zellen wurde bereits in verschiedenen
Studien analysiert. Die Zellvitalität scheint zum einen durch die intrinsische Rigidität des
Substrates beeinflusst zu werden [231], zum anderen durch die Hydrogelkonzentration,
welche die Geldichte und damit die Diffusionseigenschaften des Hydrogels ebenso beein-
flussen wie die Zellausspreitung und die Migration [160, 164, 178]. Die mechanischen
Eigenschaften scheinen ebenfalls ein entscheidender Faktor zu sein, so zeigte sich der
Kompressionsmodul in PEG-Hydrogelen umgekehrt proportional zu DNA-Gehalt und
Vitalität verkapselter Zellen, die sich nach 42-tägiger Kultur in weichen und festen Gelen
signifikant voneinander unterschieden [222].
Im Vergleich zu einem Großteil der anderen Studien, die GM als Substrat für die Zell-
verkapselung verwendeten, waren die in der vorliegenden Studie für die Herstellung der
Basis- und Knochengele verwendeten Polymerkonzentrationen vergleichsweise hoch. Der
Zusatz von HAp-Partikeln führte dabei zu einer weiteren Erhöhung des Feststoffgehaltes
und – wie bereits diskutiert – zu einer verringerten Wasseraufnahme durch die Gele.
Dies könnte neben einer begrenzten Möglichkeit der Zellen zur Proliferation auch eine
eingeschränkte Versorgung der verkapselten ASCs mit Sauerstoff und Nährstoffen zur
Folge haben. So wiesen Sawyer et al. bei Verwendung von Hydrogelen mit 7 % und 15 %
Polymeranteil nach 5-tägiger Kultur eine Zellvitalität von 60 % und 40 % nach [164], was
die Vitalitätswerte der vorliegenden Studie noch unterschreitet. Auch in Alginathydro-
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gelen, welche lediglich einen recht geringen Polymeranteil von 2 % enthielten, sank die
Zellvitalität nach nur 3-tägiger Kultur auf 60 % ab [232].
Unabhängig von den Absolutwerten der Vitalitätsbestimmung scheinen in der vorliegen-
den Arbeit über den Zeitraum der 28-tägigen Kultur nach wie vor genügend viable Zellen
in den entwickelten HAp-Hydrogelen vorzuliegen, welche – wie auch von Chatterjee et
al. beobachtet, die in den Gelen mit den geringsten Zellvitalitäten die ausgeprägteste
Mineralisierung nachwiesen [222] – zur Ausbildung einer Knochenmatrix fähig sind.
4.4.4 Osteosupportive Eigenschaften der Knochen-Hydrogele
Die Hydrogele, welche im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelt wurden, sollen
als Material für das Bioprinting von Knochengewebeäquivalenten dienen. Hierfür ist
es gewünscht, dass die Hydrogele im Hinblick auf die osteogene Differenzierung einge-
schlossener Stammzellen eine unterstützende Wirkung aufweisen. Calciumphosphate, zu
welchen auch HAp zählt, besitzen osteokonduktive Eigenschaften, sie fördern die Bildung
neuen Knochengewebes und stellen hierfür die geeignete Umgebung bereit [233].
Einige Calciumphosphate wirken zudem osteoinduktiv, sie können die osteogene Diffe-
renzierung von undifferenzierten Stammzellen induzieren [59], wobei hier die Induktion
osteogen ungeprägter Zellen als entscheidend angesehen wird [234]. Zu diesen osteoin-
duktiven Materialien werden unter anderem zweiphasige Calciumphosphate und Tricalci-
umphosphat gezählt, welche ein im Vergleich zu stöchiometrischem HAp, welchem im
Allgemeinen kein osteoinduktives Potential zugeschrieben wird, niedrigeres Verhältnis
von Calcium zu Phosphat und eine damit einhergehende verbesserte Löslichkeit aufweisen
[59]. Zudem beeinflussen Eigenschaften wie Topographie, Porosität oder Porengröße der
Partikel die Osteoinduktivität [181].
HAp-freie und -haltige GM-basierte Hydrogele – hergestellt mittels Ausstanzen oder
Mikroextrusionsdruck – wurden in der vorliegenden Arbeit auf ihre osteokonduktiven und
-induktiven Eigenschaften untersucht, indem ASCs verkapselt und in Zellkulturmedium
mit und ohne osteogene Supplemente (β-Gly, L-Asc und Dex) für 28 Tage kultiviert wur-
den. Anschließend erfolgte die Matrixcharakterisierung mittels verschiedener Methoden.
Nachweis der Knochenmatrixbildung mittels rheologischer Analyse
Die Differenzierung von Stammzellen zu Osteoblasten geht einher mit der Bildung einer
ECM, der Matrix des Knochengewebes. Es ist davon auszugehen, dass die Bildung einer
solchen Matrix in den Hydrogelen, wie in einzelnen Studien bereits gezeigt [131, 235], zu
einer Beeinflussung der mechanischen Geleigenschaften führt.
Tatsächlich zeigte die rheologische Evaluation der zellbeladenen Hydrogele eine Verände-
rung deren viskoelastischer Parameter. Der Speichermodul, ein Maß für die Festigkeit
oder Elastizität eines Materials [236], aller HAp-haltigen und aller unter osteogenen
Medienbedingungen kultivierten Gele stieg über die Kulturzeit hinweg signifikant an,
während er in den unter Kontrollbedingungen kultivierten GM-Gelen – also ohne Einfluss
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von HAp oder osteogenen Mediensupplementen – konstant blieb. Die zunehmende Festig-
keit, welche auch von Gao et al. [131] und Dolatshahi-Pirouz et al. [235] im Rahmen der
osteogenen Stammzelldifferenzierung in Hydrogelen nachgewiesen wurde, ist vor allem
auf die Anreicherung einer mineralischen Phase in der Knochenmatrix zurückzuführen,
sowie auf die durch die Biopolymerbildung verursachte Verdichtung der Mikrostruktur
[237]. Zudem ist naheliegend, dass auch der elastische Anteil durch die Synthese von
Kollagen, dem hauptsächlichen Vermittler der Elastizität von Knochen, zunimmt [238].
Auch der Verlustmodul, welcher den viskosen Anteil des Materials widerspiegelt, blieb
lediglich in den GM-Kontrollgelen unverändert, während er in allen anderen Material-
und Kulturvarianten signifikant anstieg. Dies ist unter anderem auf die Synthese von
ECM-Bestandteilen wie GAGs zurückzuführen, welche große Mengen Wasser binden
können und dabei ein hochviskoses Material bilden [239]. Auch die gelartige Grundsub-
stanz, welche die Kollagenfasern umgibt, besteht zu einem Großteil aus Wasser und
ist viskoelastisch [240]. Im Knochen scheint der Feuchtigkeitsgehalt zudem positiv mit
dem Verlustfaktor zu korrelieren [238]. Überdies haben die Kollagen-Quervernetzungen,
die sich während der Matrixreifung bilden, einen großen Einfluss auf Eigenschaften wie
Zugfestigkeit und Viskoelastizität [196].
Während der Speichermodul in den unter osteogenen Medienbedingungen kultivierten
GM-Gelen und in den unter Kontrollbedingungen kultivierten HAp-Gelen jeweils um
etwa 25 % anstieg, wurde der Modulus in den unter Einfluss von osteogenen Supplemen-
ten kultivierten HAp-haltigen Gelen verdoppelt. Dies zeigt zum einen den bekannten
osteoinduktiven Effekt der verwendeten Medienbestandteile, welche die Expression osteo-
blastenspezifischer Gene steuern, die Synthese knochenspezifischer Proteine regulieren
und die Mineralisierung unterstützen [70]. Gleichzeitig lässt die signifikante Erhöhung der
Speicher- und Verlustmoduln der unter Kontrollbedingungen kultivierten HAp-haltigen
Gele einen die osteogene Differenzierung induzierenden Effekt speziell des eingesetzten
HAp vermuten.
Die Kombination beider Faktoren führt schließlich zu einer signifikanten Steigerung der
untersuchten Parameter gegenüber der Wirkung der einzelnen Komponenten, was auf
einen synergistischen Effekt der osteogenen Mediensupplemente und des HAp schließen
lässt. Die rheologischen Eigenschaften der zellhaltigen Hydrogele an Tag 1 unterschieden
sich, anders als von Gao et al. bei Verwendung von 6x106 Zellen pro Milliliter festgestellt
[131], nicht von denen der im Rahmen der Materialcharakterisierung untersuchten zell-
freien Gele, weshalb davon ausgegangen werden kann, dass die im Gel enthaltenen Zellen
die Polymerisation in den hier durchgeführten Arbeiten nicht beeinflussten.
Färbung spezifischer Matrixkomponenten
Effekte von osteogenen Medienkomponenten und HAp ließen sich auch durch die Färbung
von ECM-Bestandteilen zeigen. Die verkürzte Pentachromfärbung nach Russel-Movat,
welche ursprünglich für den Nachweis elastischer Fasern gedacht ist, zeigte in den osteogen
kultivierten Gelen sowie den unter Kontrollbedingungen kultivierten HAp-Gelen nach 28
Kapitel 4. Diskussion 118
Tagen eine intensive, aus der Alcianblaufärbung resultierende Türkisfärbung, die auf das
Vorhandensein von sulfatierten GAGs wie Chondroitinsulfat schließen lässt. Zudem zeigte
sich in den HAp-modifizierten Gelen eine durch die Verhoeff’sche Hämatoxylinfärbung
sichtbar gemachte netzartige Struktur.
Auch wenn über das Vorkommen elastischer Fasern in Knochengewebe bisher wenig
veröffentlicht wurde, so ist doch bekannt, dass Knochengewebe in vivo fibrillinhaltige
Mikrofibrillen enthält und diese auch in vitro durch Osteoblasten gebildet werden [241].
Bei den in den HAp-Gelen angefärbten Strukturen, die eine ähnliche Netzstruktur wie
die von Kitahama et al. mit Anti-Fibrillin-Antikörpern markierte Osteoblastenmatrix
[241] aufweisen, handelt es sich also vermutlich um fibrillinhaltige ECM der in die HAp-
Gele verkapselten und osteogen differenzierten ASCs. Das Glykoprotein Fibrillin scheint
in nativem Knochen unter anderem zur Elastizität der Matrix beizutragen [241], was
wiederum durch die zunehmenden viskoelastischen Eigenschaften der Hydrogele mit
fortschreitender osteogenen Differenzierung und Matrixbildung bestätigt wird.
Ähnliches zeigte sich auch bei der Immunfluoreszenzfärbung weiterer knochenassoziier-
ter Proteine. Während in den unter Kontrollbedingungen kultivierten GM-Gelen die
Expression von Kollagen Typ I oder Fibronectin nur in perinukleärer Umgebung vor-
zufinden war, konnten in den GM-Gelen nach osteogener Kultur und stärker noch in
den HAp-modifizierten Hydrogelen nach 28-tägiger Kultivierung ECM-Proteine auch im
extrazellulären Raum nachgewiesen werden. Die verstärkte Kollagenexpression in den
HAp-modifizierten Hydrogelen bestätigt die Annahme, dass deren zunehmende viskoelas-
tische Eigenschaften auf die Entwicklung einer zelleigenen, biopolymerhaltigen Matrix
zurückzuführen sind. Auch die Expression von Fibronectin konnte nach 28-tägiger Kultur
in den HAp-Gelen verstärkt festgestellt werden. Das Protein gilt zwar nicht als knochen-
spezifisch, kommt in Osteoblasten-ECM jedoch vor [6, 242], ist in der Osteoblastenschicht
des Osteons hochreguliert [28] und beeinflusst durch die erleichterte Zelladhäsion die
Osteoblastendifferenzierung und die darauf folgende Matrixmineralisierung [84].
Die zusätzliche Färbung von ALP und OPN, welche häufig als Markerproteine für
die osteogene Differenzierung eingesetzt werden [205, 231], wurde zur Bestätigung der
Knochenmatrix- und Zellidentität durchgeführt. ALP gilt als Marker für die frühe osteoge-
ne Differenzierung, ist auf der Osteoblastenmembran sowie in deren Vesikel zu finden [12]
und spielt eine wichtige Rolle bei der Initiierung der Matrixmineralisierung [243], während
OPN einen Anteil an der Matrixreifung und der Regulation der Mineralisierung hat
[244]. Die Expression beider Proteine war nach 14-tägiger Kultur in den HAp-Hydrogelen
im Vergleich zu Tag 1 verstärkt, und das Expressionsmuster hatte sich von einem rein
intrazellulären Vorkommen zu einem zusätzlichen Vorhandensein in der Zellumgebung
verändert.
In den gedruckten Gitterstrukturen ergab sich nach 14- und 28-tägiger Kultur ein ähnli-
ches Bild. Kollagen Typ I war homogen über die gesamte Schnittfläche des Hydrogels
verteilt, wobei an den Rändern der Schnitte tendenziell eine leicht verstärkte Expression
des Proteins nachweisbar war. Die Fibronectinfärbung war ebenfalls an den Rändern der
Schnitte sehr intensiv, wobei auch hier keine Unterschiede zwischen der Kultivierung
unter osteogenen und Kontrollbedingungen ausgemacht werden konnten. Das verstärkte
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Vorkommen von Fibronectin und Kollagen I an den Rändern der Schnitte könnte von
einer verbesserten Diffusion des Mediums in die Außenbereiche der Hydrogelfilamente
herrühren, jedoch weist die auch im Querschnitt der Strukturen vorkommende Proteinex-
pression generell auf eine ausreichende Versorgung der verkapselten Zellen hin.
In den Hydrogelschnitten war nach 14-tägiger und mehr noch nach 28-tägiger Kultur
eine deutliche Abnahme der Zahl an Zellkernen im Vergleich zu den Hydrogelen an
Tag 1 erkennbar, was in diesem Maße in den ausgestanzten Gelen nicht aufgetreten
war. Möglicherweise weist dies darauf hin, dass das Drucken der Hydrogele im Vergleich
zum Stanzen eine für die Zellen weniger gut geeignete Umgebung schafft und diese zur
Migration in Richtung der Gelaußenflächen anregt, ein Verhalten, was in GM-Hydrogelen
mit einer hohen Festigkeit bereits beobachtet wurde [164]. Hierfür könnten in der vor-
liegenden Arbeit unter anderem die mehrfachen Bestrahlungszyklen für die Vernetzung
der Schichten untereinander verantwortlich sein, die im Vergleich zu den ausgestanz-
ten Gelen zu einer stärkeren Vernetzung und damit einem dichteren Hydrogel führen
könnten. Außerdem führt die vergrößerte Oberfläche der gedruckten im Vergleich zu den
gestanzten Hydrogelen rein statistisch zu einem höheren Zellverlust bei einer auftretenden
Migrationsbewegung der Zellen.
Die Expression von ALP und OPN, welche als Marker der frühen osteogenen Differen-
zierung an Tag 14 analysiert wurden [19, 73], nahm wie erwartet über die Kulturzeit
hinweg zu. Interessanterweise schien die Expression in den osteogen differenzierten Gelen
gegenüber den Kontrollgelen an Tag 14 systematisch etwas verringert. Dies könnte auf
eine in den unter osteogenen Bedingungen kultivierten Gelen weiter fortgeschrittene
Differenzierung zurückzuführen sein, welche mit einer Herabregulation der frühen Diffe-
renzierungsmarker einhergeht [131, 245].
Ramanspektroskopische Untersuchung
Im Rahmen weiterer Untersuchungen wurde die in den HAp-Gelen gebildete Matrix
ramanspektroskopisch genauer charakterisiert. Die Analyse der osteogenen Stammzelldif-
ferenzierung in zweidimensionaler In-vitro-Kultur mittels Raman-Spektroskopie war in der
Vergangenheit das Ziel zahlreicher Studien [195, 246–251]. Die Methode bietet hierbei die
Möglichkeit, Zellen wie auch ECM nichtinvasiv und markierungsfrei zu untersuchen [251].
Zudem erlaubt die Raman-Spektroskopie tiefere Einblicke in die ECM-Zusammensetzung
und ermöglicht damit beispielsweise die Unterscheidung verschiedener mineralischer Kom-
ponenten im Knochen, was durch viele standardmäßig eingesetzte Färbeprotokolle nicht
möglich ist [195].
Die Spektren der HAp-Hydrogele entsprachen in ihrer grundsätzlichen Zusammensetzung
dem Spektrum natürlichen Knochens in seiner Kombination organischer und anorgani-
scher Bestandteile [197, 252]. Der kollagene Ursprung der Gelatinegele ist in den Amid-I-
und Amid-III-Banden (1660 cm-1 und 1250 cm-1) sowie dem CH2-Deformierungspeak
(1446 cm-1) erkennbar [197]. Der mineralischen Phase entstammen die Wellenzahlen
960 cm-1, 580 cm-1 und 440 cm-1, welche verschiedenen Phosphatmoden zugeordnet sind
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[197, 253].
Die multivariate Datenanalyse der an Tag 1 und Tag 28 nach Kultur unter osteogenen
und Kontroll-Bedingungen gewonnenen Spektren zeigt, dass eine Unterscheidung der
HAp-Gele an Tag 1 und Tag 28 sowie zwischen den verschiedenen Kulturbedingungen,
und damit auch zwischen dem ursprünglichen Hydrogelmaterial und der durch die Zellen
gebildeten Matrix, möglich ist. Zu den für die spektralen Unterschiede verantwortlichen
Wellenzahlen, welche für die Verschiebung der spektralen Cluster in positiver Richtung
innerhalb der Hauptkomponenten 1 und 3 verantwortlich sind, zählen Komponenten des
unreifen und reifen Knochenminerals wie Phosphat (v2PO43-, 430-440 cm-1 [197]; v4PO43-,
609 cm-1 [254]; v1PO43-, 958 cm-1 [197] ) und Carbonat (v1CO32-, 1073 cm-1 [255, 256]),
ebenso wie diverse organische Komponenten, beispielsweise eine Amid-III-Bande (966 cm-1
[257]), Prolin (869 cm-1 [258, 259]), Hydroxyprolin (850 cm-1) oder Sulfatgruppen (1069
cm-1 [260]), wie sie in knochenassoziierten GAGs wie Chondroitinsulfat vorkommen.
Dies repräsentiert die Zunahme an anorganischer und organischer Matrix und bestätigt
Ergebnisse früherer Studien zur osteogenen Differenzierung in 2D-Kultur [131, 248–250],
die durch die Bildung einer Knochenmatrix charakterisiert ist.
Interessanterweise überwiegen bei den durchgeführten Versuchen in der mineralischen
Phase der Hydrogele an Tag 1 die reifem HAp zugeordneten Wellenzahlen (959-962 cm-1),
welche den synthetischen, zur Hydrogelmodifikation eingebrachten Partikeln entstammen
dürften. Die zu den Spektren von Tag 28 beitragenden Wellenzahlen (955-958 cm-1) hinge-
gen sind einer unreifen Form des HAp zugeordnet. Die Verschiebung der v1PO43--Bande
von 955 cm-1 zu 962 cm-1 stellt ein typisches Verhalten in sich entwickelndem Knochen
dar [253].
Die stärkere Überlappung der Cluster der Tag-1-Hydrogele und der unter Kontrollbedin-
gungen kultivierten Gele im Vergleich zu den mit osteogenen Medienfaktoren kultivierten
Gelen weist auf eine ausgeprägtere Matrixproduktion in den letztgenannten hin, was zu
deutlicheren spektralen Unterschieden zwischen Tag 1 und Tag 28 führt und wiederum
auf den synergistischen Effekt von HAp und Medium hinweist. Die geringere Streuung
der osteogen kultivierten Gele gegenüber den Kontrollgelen könnte zudem auf eine homo-
genere Matrixzusammensetzung hindeuten.
Da die mineralische Phase den überwiegenden Anteil der natürlichen Knochenmatrix
darstellt, wird der Entwicklung der mineralischen Komponente im Knochen-TE eine
besondere Bedeutung zugemessen und gilt als klarer Hinweis auf eine erfolgte osteogene
Zelldifferenzierung und die darauf folgende Bildung von Knochengewebe. Mittels der
univariaten Analyse der Spektren war eine weiterführende qualitative Untersuchung der
Zusammensetzung der in den HAp-Gelen gebildeten Matrix möglich.
Das Mineral-zu-Matrix-Verhältnis wurde in diversen Studien als wichtiger Parameter für
die Evaluation der In-vitro-Differenzierung von Stammzellen in 2D-Kultur verwendet
[195, 246, 247, 261]. Auch in der vorliegenden Studie zeigte der signifikante Anstieg des
Intensitätsverhältnisses zwischen 960 cm-1 und 850 cm-1 von Tag 1 auf Tag 28, dass die
Entwicklung einer Knochenmatrix sowie deren Mineralisierung an Tag 28 der Kultur
bereits fortgeschritten war, was die Ergebnisse aus den erwähnten Studien bestätigt.
Das Verhältnis von Carbonat zu Phosphat stellt einen weiteren Parameter für die Evalua-
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tion der Knochengewebereifung dar, während derer im HAp-Kristallgitter Hydroxyl- oder
Phosphatgruppen durch Carbonat substituiert werden [20, 21]. Im Rahmen der vorliegen-
den Untersuchungen war dieser Parameter von besonderer Bedeutung, da das synthetische
HAp, welches zur Hydrogelmodifikation verwendet wurde, im Gegensatz zu biologischem
HAp kein Carbonat enthält [20, 262]. Der in den unter osteogenen Bedingungen kultivier-
ten Gelen nachgewiesene signifikante Anstieg des Carbonat-zu-Phosphat-Verhältnisses
zeigt daher das Vorhandensein einer biologischen, carbonatsubstituierten mineralischen
Phase an.
Die weitere Analyse wies über die 28-tägige Kultur zudem eine signifikante Abnahme
des Verhältnisses von 774 cm-1 zu 952 cm-1 nach. Während die Wellenzahl 774 cm-1,
welche dem asymmetrischen P=O-Stretch von Phosphat zugeordnet ist, das Spektrum
des synthetischen HAp dominiert, kommt der symmetrische P=O-Stretch (952 cm-1)
hauptsächlich in natürlichem Knochen vor [193], was einen weiteren Hinweis auf die
Bildung einer biologisch mineralisierten ECM in den Hydrogelen liefert.
Zur Evaluation der Reife einer gebildeten Knochenmatrix wurde zuvor bereits das Vernet-
zungsverhältnis von Kollagen bestimmt [194, 263, 264]. Hierfür wurden die Bandeninten-
sitäten für Pyridinolin – einer reifen, nicht-reduzierbaren trivalenten Kollagenvernetzung
– und Dehydroxylysinonorleucin, welches unreife und reduzierbare bivalente Vernetzungen
enthält, ins Verhältnis gesetzt [196]. Auch wenn die Vernetzung als Parameter für die
Kollagenqualität als noch nicht vollständig validiert gilt [194, 197], konnte in der vorlie-
genden Studie dennoch ein signifikant häufigeres Vorliegen der reifen Kollagenvernetzung
in den osteogen kultivierten HAp-Gelen im Vergleich zu den Kontrollgelen nachgewiesen
werden, was wiederum für eine ausgeprägtere Neubildung von Knochengewebe und eine
fortgeschrittenere Matrixreifung durch das Zusammenspiel von HAp und Medienbestand-
teilen spricht. Nicht zuletzt kann auch die abnehmende Kristallinität der mineralischen
Phase über die 28-tägige Kultur hinweg einer zunehmenden Biologisierung zugeschrieben
werden [195, 197].
In Studien mit humanem oder tierischem Knochen konnte die Zunahme der Biegefestigkeit
und Härte von Knochen zudem positiv mit dem Mineralgehalt, dem amorphen Zustand
des Kristallgitters [194] und dem Grad der Kollagenquervernetzung [263] korreliert wer-
den, was in der vorliegenden Arbeit bestätigt wurde.
In einigen früheren Studien wurde ebenfalls der Einfluss von osteogenem Medium und
einer HAp-Modifikation von Hydrogelen auf die osteogene Differenzierung untersucht.
Thakur et al. konnten zeigen, dass die Nutzung von HAp-haltigen (2,5 Gew.-%) Hydro-
gelkompositen als Substrat für die Zellkultivierung ohne die Zugabe osteogener Faktoren
eine Differenzierung induziert, welche durch eine erhöhte ALP-Aktivität nachgewiesen
wurde [179]. Im Gegensatz zur vorliegenden Studie war dieser Effekt jedoch nur an Tag 3
der Kultur erkennbar, während zu späteren Zeitpunkten kein alleiniger Effekt des zuge-
setzten HAp erkennbar war. Wang et al. setzten 1 Gew.-% HAp für die Modifikation von
Gelatine-Alginat-basierten Hydrogelen ein, und konnten eine verstärkte Hochregulation
knochenspezifischer Gene sowie deren Expression sowohl als Folge des Einflusses von HAp,
als auch von Medienbestandteilen nachweisen, wobei der Effekt des Mediums überwog
[132]. Auch hier zeigte die Kombination von osteogenem Medium und HAp den deutlichs-
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ten Effekt. In beiden genannten Studien wurde – wie in der vorliegenden Arbeit auch,
hier mit 5 Gew.-% – nanopartikuläres HAp für die Erzeugung der Hydrogelkomposite
eingesetzt.
Aus den rheologischen, histologischen und spektroskopischen Untersuchungen lässt sich
schließen, dass die Untersuchungen zur Beeinflussung der osteogenen Differenzierung
und Knochengewebebildung in den entwickelten HAp-modifizierten Hydrogelen einen
ausgeprägten synergistischen Effekt der HAp-Modifikation [234, 265] und der osteogenen
Mediensupplemente [70, 78] zeigten. Auch die kontrovers diskutierten osteoinduktiven
Eigenschaften von HAp, welche in vitro in 2D- [265] und 3D-Kultur [132] jedoch bereits
gezeigt wurden, konnten bestätigt werden. Die entwickelten GM-basierten und mit HAp
modifizierten Hydrogele stellen daher aufgrund ihrer Verarbeitbarkeit und ihrer bioak-
tiven Eigenschaften ein für das Bioprinting von Knochengewebeäquivalenten exzellent
geeignetes Material dar.
4.5 Neovaskularisierung in den Vaskularisierungsgelen
Fibrin ist ein häufig eingesetztes Material, um in vitro die Ausbildung mikrovaskulärer Sys-
teme aus Endothelzellen zu zeigen. Es gilt natürlicherweise als angiogen [266] und fördert
die zelluläre ECM-Bildung, speziell die Synthese von Proteinen der Basalmembran [203].
Im Hinblick auf seine mechanischen Eigenschaften und seine Verarbeitbarkeit mit additi-
ven Fertigungsmethoden weist Fibrin jedoch Schwächen auf. So besitzen Fibringele eine
geringe Festigkeit und eine eingeschränkte Formstabilität [267, 268]. Außerdem machen
die Notwendigkeit, die Präkursoren Fibrinogen und Thrombin getrennt zu verarbeiten,
sowie die niedrigen Viskositäten der Präkursorlösungen die Nutzung im Extrusionsdruck
schwierig und führen zu einer geringen Genauigkeit des Drucks [151].
Als Alternative zu Fibrin wurde in der vorliegenden Arbeit ein GM-basiertes Hydrogel-
system entwickelt, welches – wie bereits beschrieben – die notwendige Verarbeitbarkeit
aufweist. Überdies besitzen GM-Hydrogele über Parameter wie Polymerkonzentration,
Methacrylierungsgrad und Vernetzungsdauer exakt einstellbare mechanische Eigenschaf-
ten, sowie eine die Zellelongation und -migration erlaubende enzymatische Degradabilität,
was für die endotheliale Kapillarbildung unabdingbar ist [11, 208, 269]. Zudem zeigten
Studien, dass sowohl die Anwesenheit von Fibrin, als auch von Kollagen – dem Ursprungs-
molekül der Gelatine – in ECs eine integrinvermittelte Aktivierung, Matrixdegradation
und Kapillarbildung induzierte [35].
In einzelnen Studien wurden GM-Hydrogele bereits in vitro und in vivo erfolgreich für
die Verkapselung von ECs mit dem Ziel der Kapillarerzeugung eingesetzt [11, 208]. In
der vorliegenden Arbeit sollte nun untersucht werden, ob die Modifikation der reinen
GM-Gele mit unmodifizierter Gelatine und GMA neben den positiven Auswirkungen
auf die Materialeigenschaften und die Extrudierbarkeit auch die Zellreaktion positiv
beeinflusst.
HDMECs als Bestandteil natürlicher mikrovaskulärer Kapillaren wurden gemeinsam mit
Fibroblasten als Unterstützerzellen in die verschiedenen Hydrogelvarianten verkapselt
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und über einen Zeitraum von 14 Tagen hinweg kultiviert. Die Anwesenheit von Unter-
stützerzellen wird dabei als für die Ausbildung stabiler Kapillarstrukturen unabdingbar
angesehen [33]. So zeigten Studien, dass zugegebene Stammzellen die Expression von
Ang-1 durch ECs im Vergleich zu monokultivierten ECs erhöhen [270]; gleichzeitig sorgen
die aus ASCs differenzierten Perizyten für die Stabilisierung der entstandenen Gefäßstruk-
turen durch Synthese von Proteinen der Basalmembran im Zuge der Gefäßreifung [271].
CD146 konnte in allen Hydrogelvarianten innerhalb der gebildeten Netzwerkstrukturen
nachgewiesen werden und wird als Marker für funktionale Perizyten beschrieben [272].
Dessen Differenzierung aus Stammzellen wird durch die heterozelluläre Kommunikation
mit ECs über Gap Junctions initiiert [33].
Perizyten werden im Prozess des Gefäßaufbaus durch von ECs ausgeschüttetes PDGF
angelockt und in die Wand des unreifen Gefäßes mit eingebaut [101]. Dabei scheint
CD146 eine Art Funktionalitätsmarker darzustellen, dessen Vorkommen in den eingesetz-
ten Unterstützerzellen zur Ausbildung signifikant ausgeprägterer Netzwerke führt [272].
Einzelne Studien über die Strukturausbildung berichten von inhibierenden Effekten eines
zu hohen Anteils an Unterstützerzellen. So war die Ausbildung von Kapillarstrukturen
bei einem MSC-Anteil von >10 % der Gesamtzellzahl signifikant verringert [100]. Dies
konnte in den vorliegenden Versuchen, in denen – wie in anderen Studien [11, 50] – 50 %
Unterstützerzellen eingesetzt wurden, nicht bestätigt werden.
Die Basalmembran, auf welcher die das Gefäßlumen bildende EC-Monoschicht in reifen
Gefäßen sitzt und in welche die perivaskulären Zellen eingebettet sind, wird im Rei-
fungsprozess des Gefäßes hauptsächlich durch ECs gebildet und besteht zu einem großen
Teil aus Laminin sowie Kollagen Typ IV, welches zur Selbstassemblierung fähig ist und
eine netzartige Struktur bildet [34]. Auch Kollagen Typ IV konnte mittels einer Im-
munfluoreszenzfärbung in Form kapillarähnlicher Strukturen in allen Hydrogelvarianten
nachgewiesen werden, was für das Vorhandensein einer Basalmembran und damit für
eine zunehmende Reifung und Stabilisierung der gebildeten Strukturen spricht.
Das Oberflächenprotein CD31 wurde zur spezifischen Färbung der gebildeten endothe-
lialen Kapillarstrukturen genutzt. Die Ausbildung mehrzelliger Strukturen war in allen
Hydrogelvarianten und an allen Analysetagen nachweisbar, wobei an Tag 3 der Kultur
vermehrt einzelne aus relativ kurzen Segmenten aufgebaute Netzwerke erkennbar waren,
während diese an Tag 7 und 10 offenbar zu größeren Netzstrukturen zusammengewachsen
waren, welche oftmals den gesamten Bildausschnitt der mikroskopischen Aufnahmen
überspannten. Nach 14-tägiger Kultur waren im Vergleich zu den früheren Analysetagen
in allen drei Gelvarianten weniger Strukturen nachweisbar, wobei diese Reduktion in den
reinen GM2-Gelen besonders auffiel.
Die qualitativen Ergebnisse der Bildanalyse ließen sich über die Quantifizierung der
mittels Anti-CD31-Antikörpern markierten Strukturen bestätigen. Im Rahmen der Aus-
wertung wurden die Anzahl an Netzwerken, die Länge dieser Netzwerke und die Anzahl
der enthaltenen Knotenpunkte bestimmt. In allen drei Hydrogelvarianten waren an Tag
3 der Kultur bereits End-zu-End-Netzwerke erkennbar, wobei diese in den mit GM2A8
und Gelatine versetzten GM2-Gelen eine signifikant größere Gesamtlänge und gleichzeitig
eine signifikant geringere Zahl an einzelnen Netzwerken aufwiesen als in den beiden
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anderen Hydrogelvarianten, was für eine schnellere Initiierung der Strukturbildung und
ein schnelleres Vernetzen einzelner gebildeter kapillarer Hohlstrukturen spricht.
In allen drei Gelvarianten war zudem zunächst ein Anstieg der Gesamtnetzwerklänge zu
beobachten, welche an Tag 7 in allen Gelen identisch war, und bis Tag 14 dann wieder
abnahm. Diese Abnahme war in den reinen GM2-Gelen bereits an Tag 10 beobachtbar,
während die Reduktion der Netzwerklänge in den mit Gelatine bzw. Gelatine und GM2A8
modifizierten Gelen erst an Tag 14 nachweisbar war, was für eine höhere Stabilität der
gebildeten Strukturen in den modifizierten Hydrogelen spricht.
Auch die Anzahl an einzelnen Netzwerken, welche in den reinen GM2-Gelen von Tag 3 bis
Tag 10 durchgängig höher war als in den beiden anderen Hydrogelvarianten, weist auf eine
geringere Migrationsfähigkeit der ECs in den GM2-Gelen hin, was eine Vernetzung der
einzelnen Netzwerksegmente miteinander erschwert. Die Ergebnisse der Quantifizierung
der in den Netzwerken vorhandenen Knotenpunkte sind denen der Längenquantifizierung
sehr ähnlich und die zunehmende Gesamtlänge der Netzwerke geht mit einer Zunahme
der Knotenpunkte und damit einer zunehmenden Komplexität der Netzwerke einher.
In den materialwissenschaftlichen Untersuchungen der drei verschiedenen Hydrogelvari-
anten hatte sich bereits gezeigt, dass sich die mechanischen Eigenschaften wie auch die
Quellbarkeit durch die Modifikation der reinen GM2-Gele mit unmodifizierter Gelatine
und GM2A8 signifikant änderten. Diese Faktoren scheinen auch für die Strukturbildung
durch verkapselte ECs eine entscheidende Rolle zu spielen, was im vorliegenden Ver-
suchsansatz in einer ausgeprägteren Netzwerkstruktur in den modifizierten Hydrogelen
resultierte.
Unter anderem scheint hierfür die Festigkeit der Hydrogele relevant, welche in den reinen
GM2-Gelen signifikant höher lag als in den modifizierten Gelen. Verschiedene Studien
zeigten bereits eine Abhängigkeit der Kapillarbildung durch ECs von den mechanischen
Eigenschaften des Substrates. In einer Studie von Shamloo et al. zeigte sich eine zuneh-
mende Migrationsgeschwindigkeit und damit auch schnellere Kapillarstrukturbildung von
ECs in Kollagengelen bei abnehmender Polymerdichte [273], was mit der in der vorliegen-
den Studie signifikant höheren Netzwerkbildung in den weicheren GM2A8-modifizierten
Hydrogelen übereinstimmt. Die Studie zeigte jedoch auch eine höhere Stabilität der in
steiferen Gelen gebildeten Strukturen im Vergleich zu den weicheren, was auf die durch
die geringere Wachstumsgeschwindigkeit der Kapillarstrukturen begründeten besseren
Stabilisierungsmöglichkeiten zurückgeführt wurde [273]. Dies war in den reinen GM2-
Gelen nicht beobachtbar, da hier neben einer eingeschränkten Netzwerkbildung auch ein
im Vergleich zu den anderen Gelvarianten schnellerer Abbau und damit eine vermeintlich
geringere Stabilität der Netzwerke nachgewiesen wurde.
Die durch eine Variation der Vernetzungszeiten erreichten Unterschiede in den Eigen-
schaften von GM-Hydrogelen führten zudem nicht nur zu einer gesteigerten Migration
von Zellen in kürzer vernetzten Gelen, sondern auch zur Ausbildung größerlumiger Kapil-
larstrukturen [208]. Yee et al. konnten eine signifikant gesteigerte Länge der gebildeten
Kapillarstrukturen in Hyaluronsäurehydrogelen mit einem Elastizitätsmodul von 10 Pa
gegenüber Gelen mit 73 Pa feststellen [115]. Auch in GM-Hydrogelen war dieser Zu-
sammenhang feststellbar, so fand in 5 %igen Gelen mit einem Kompressionsmodul von
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2 kPa die Bildung eines dichten EC-Netzwerkes statt, während Hydrogele mit 4,5 kPa die
Strukturbildung signifikant beeinträchtigten [11]. Dass die Festigkeitsunterschiede dabei
nicht über eine Änderung des Polymergehalts, sondern über den Methacrylierungsgrad
der verwendeten GM gesteuert wurde, lässt darauf schließen, dass die Maschenweite des
Hydrogels eine entscheidende Rolle für die Selbstassemblierung der ECs spielt. Dies wird
in der vorliegenden Studie bestätigt, in der die Zugabe von auswaschbarer Gelatine und
vor allem der Einbau von GM2A8 zu einer vermuteten Vergrößerung der Hydrogelmaschen
führt.
4.6 Co-Kultur von Knochen- und Vaskularisierungsgelen
Der Aufbau von Knochenmatrix und die Ausbildung eines Kapillarsystems stellen in
vivo zwei Prozesse dar, welche im Rahmen der Knochenentwicklung eng miteinander
verbunden sind [99]. In verschiedenen Studien [47] wurde bereits gezeigt, dass auch in vitro
die gemeinsame Kultivierung von ECs und Osteoblasten einen synergistischen Einfluss
sowohl auf die Ausbildung vaskulärer Systeme als auch auf die osteogene Differenzierung
und Bildung einer Knochenmatrix ausübt und die Co-Kultur deswegen eine wichtige
Methode für die Erzeugung vaskularisierten Knochengewebes darstellt.
Als Substrate für die Zellkultur dienten in diesen Studien hauptsächlich zweidimensionale
Zellkulturoberflächen, aber auch dreidimensionale Trägermaterialien (z.B. β-TCP, HAp
und PLGA) sowie Hydrogele (z.B. Kollagen, Fibrin). Die im Rahmen der vorliegenden
Arbeit durchgeführten Co-Kultur-Experimente hatten das Ziel, diesen Effekt in den
entwickelten Knochen- und Vaskularisierungshydrogelen zu untersuchen und nachzuwei-
sen. Dem Versuchsdesign nach war der Kontakt zwischen ECs und osteogenen Zellen
hauptsächlich auf parakrine Signale beschränkt, ein direkter Kontakt zwischen den Zel-
len war also nicht vorgesehen. Dabei waren die Ergebnisse der Kultur in konventionell
hergestellten und gedruckten Hydrogelkonstrukten vergleichbar, weshalb sie im folgenden
gemeinsam diskutiert werden sollen.
Die durchgeführten Versuche zeigten einen positiven Effekt der Co-Kultur von osteogenen
und endothelialen Zellen auf die Kapillarstrukturbildung und die Knochenmatrixbildung
im Vergleich zur Monokultur der einzelnen Zelltypen. Um die Vergleichbarkeit der Er-
gebnisse zu gewährleisten, wurden alle Ansätze – sowohl die Co-Kultur, als auch die
Monokulturen – in einem Mischmedium aus osteogenem und vaskulogenem Medium
kultiviert. Diese Kombination aus osteogenen und angiogenen Faktoren zeigte sich im
Vergleich zur alleinigen Nutzung der einzelnen Medientypen bereits in mehreren Studien
als vorteilhaft für die Co-Kultur [114, 274], jedoch fanden andere Arbeitsgruppen auch
eine gegenüber der Kultur in Mischmedium verstärkte angiogene Antwort in reinem
osteogenem Medium [275] oder nutzten reines endotheliales Medium [276].
Die in dieser Arbeit verwendete Medienmischung enthält einerseits die für eine osteogene
Differenzierung für notwendig erachteten Faktoren β-Gly, L-Asc und Dex [70], anderer-
seits steuert das enthaltene endotheliale Medium eine Reihe von Wachstumsfaktoren wie
VEGF, bFGF, PDGF, Hepatozyten-Wachstumsfaktor, insulinähnlichen Wachstumsfaktor
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und epidermalen Wachstumsfaktor bei, welche einen Einfluss sowohl auf angiogene, als
auch auf osteogene Prozesse haben [99].
Evaluation der Bildung kapillar-ähnlicher Strukturen
In den beiden Co-Kultur-Ansätzen der vorliegenden Arbeit war die Ausbildung von CD31-
gefärbten Kapillarstrukturen unter Co-Kultur-Bedingungen im Vergleich zur Monokultur
signifikant erhöht. In den konventionell hergestellten Co-Kultur-Gelen, welche aus reiner
GM2-Tinte bestanden, zeigte sich dies an der zu beiden Analysezeitpunkten signifikant
größeren Gesamtlänge der gebildeten Strukturen im Vergleich zu den Monokultur-Gelen
sowie an der signifikanten Längenzunahme von Tag 7 zu Tag 14, während sich die
Gesamtlänge in Monokultur über diese Zeit hinweg leicht verringerte. Dies spricht für
eine fehlende Stabilität der unter Monokulturbedingungen gebildeten Strukturen. Auch
die Anzahl an Netzwerken und Knotenpunkten war in den Co-Kultur-Gelen signifikant
größer als in den Monokultur-Gelen.
In den gedruckten Gelen aus GM2-GM2A8-Gelatine-Tinte war der Trend ähnlich, hier wa-
ren ebenfalls an allen Analysetagen die Gesamtlängen der Netzwerke in den co-kultivierten
Gelen signifikant höher. Die Netzwerklänge unterlag hierbei über die Zeit hinweg keinen
signifikanten Veränderungen, was hauptsächlich in den hohen Standardabweichungen
begründet sein dürfte. Tendenziell war von Tag 5 zu Tag 10 jedoch ein Anstieg der
Netzwerklänge zu erkennen, welcher von einem tendenziellen Abfall bis Tag 20 gefolgt
war und im Folgenden bis Tag 30 konstant blieb. Auch die Anzahl der Knotenpunkte, ein
Parameter für die Vernetzung der gebildeten Strukturen, verhielt sich entsprechend. Dies
spricht dafür, dass sich die gebildeten Netzwerke nach einer ersten Wachstumsphase zwar
nicht weiter in ihrem Ausmaß veränderten, jedoch über einen Zeittraum von mindestens
vier Wochen ihre Stabilität beibehielten.
Für eine weitere Charakterisierung wurde die Expression perizyten- und basalmem-
branspezifischer Proteine in den Kapillarstrukturen, welche sich in den gedruckten
Co-Kultur-Gelen gebildeten hatten, untersucht. Beide Proteine konnten an allen Analyse-
tagen nachgewiesen werden und lagen wie erwartet auf den gebildeten Strukturen vor,
was dafür spricht, dass die ECs eine die Zellstruktur umgebende, Kollagen-IV-haltige
Membran gebildet hatten und in diese CD146-positive Unterstützerzellen eingelagert
waren.
Die gefärbten Strukturen wiesen an Tag 5 eine geringe Länge und geringen Durchmesser
auf, während an den folgenden Tagen deutlich längere, dickere und verzweigte Strukturen
nachgewiesen wurden. In den CD31-gefärbten Strukturen konnte mittels konfokaler Auf-
nahmen zudem das Vorhandensein von Lumina und Vakuolen nachgewiesen werden [277],
welche einen ähnlichen Durchmesser wie die in anderen Studien [100, 278] beobachteten
Strukturen aufwiesen.
Sowohl in den konventionell hergestellten, als auch in den gedruckten Vaskularisierungsge-
len waren nach Monokultur interessanterweise nur sehr vereinzelt mehrzellige Strukturen
erkennbar, die Ausbildung kapillarähnlicher Netzwerke, wie sie in den verschiedenen
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getesteten Vaskularisierungsgelen (vgl. Abschnitt 3.6) gezeigt wurde, konnte nur vereinzelt
beobachtet werden. Dies kann zum einen auf die abweichende Medienzusammensetzung
in den Co-Kultur-Versuchen im Vergleich zu den Vaskularisierungsversuchen, in denen
ein reines Vaskularisierungsmedium eingesetzt wurde, zurückgeführt werden. Während
die Zellen dort mit hohen Konzentrationen (50 ng mL-1) an Wachstumsfaktoren wie
VEGF und bFGF versorgt waren, stand den Zellen in den Co-Kultur-Versuchen mit dem
Co-Kultur-Medium nur die halbe Konzentration an diesen entscheidenden Faktoren zur
Verfügung. Die Co-Kultur mit osteogenen Zellen schien diesen Mangel wieder auszuglei-
chen, sodass trotzdem die Bildung ausgeprägter und stabiler Netzwerke auftrat; in den
Monokultur-Gelen war diese exogene Wachstumsfaktorquelle nicht vorhanden.
Ein weiterer Faktor für die verstärkte Netzwerkbildung in den Vaskularisierungsversuchen
könnten auch die dort als Unterstützerzellen verwendeten Fibroblasten sein, im Gegensatz
zu ASCs in den Co-Kultur-Versuchen. In verschiedenen Studien wurde nachgewiesen,
dass die Co-Kultur mit Unterstützerzellen auf endothelialer Seite zu einer verstärkten
Expression der auch in GM-basierten Hydrogelen für den Matrixumbau notwendigen
MMPs [279, 280] und des für die Zellmigration notwendigen proteolytischen Enzyms
Urokinase-Typ Plasminogenaktivator (uPA) [95, 279] führt.
Interessanterweise zeigten Kachgal und Putnam, dass durch verschiedene Unterstützerzel-
len wie ASCs, MSCs aus Knochenmark und Fibroblasten die Expression unterschiedlicher
Proteasen induziert wird [107]. So scheinen MMPs durch die Co-Kultur von ECs mit
MSCs hochreguliert zu werden, während die Kultur von ECs mit ASCs vermehrt die
uPA-Expression induziert. Zudem wird durch die Anwesenheit von Fibroblasten die Ex-
pression von MMPs, besonders der MT1-MMP, gefördert [281], einer Protease, die für die
Degradierung der Kollagenmatrix und die Invasion und Kapillarbildung unverzichtbar ist
[282]. Die verbesserte Bildung kapillarähnlicher Strukturen in den GM-Gelen im Rahmen
der Vaskularisierungsversuche könnte also auch durch die Anwesenheit von Fibroblasten
in diesen Versuchen im Gegensatz zur Anwesenheit von ASCs in den Co-Kultur-Versuchen
begründet sein.
Ebenfalls eine Hochregulation durch Co-Kultivierung mit osteogenen Zellen erfahren die
VEGF-Rezeptoren VEGFR-1 und -2 auf ECs [95, 283], wodurch die ECs wiederum auf
die gesteigerte VEGF-Ausschüttung durch die Osteoblasten reagieren. Zudem resultierte
die Co-Kultur von Osteoblasten und endothelialen Vorläuferzellen in einer signifikant
erhöhten Ang-1-Konzentration im Zellkulturüberstand gegenüber den Monokulturen
[276].
Der positive Effekt der Co-Kultur scheint also einerseits – im Anfangsstadium der angio-
genen Antwort – vor allem durch eine verbesserte Fähigkeit der ECs zur Degradierung der
umliegenden Matrix sowie das verbesserte Ansprechen auf das durch die osteogenen Zellen
synthetisierten VEGFs vermittelt zu werden. Andererseits scheinen auch stabilisierende
Prozesse wie die vermehrte Bildung des gefäßstabilisierenden Ang-1 durch perivaskuläre
Zellen [284], welche in der Reifungsphase der Gefäßstrukturen angestoßen werden, eine
Rolle zu spielen.
Insgesamt führt all dies zu einer Zunahme der Netzwerkbildung über die Co-Kultur
hinweg sowie dazu, dass in den gedruckten und co-kultivierten GM2-GM2A8-Gelatine-
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Hydrogelen trotz der Nutzung von Co-Kultur-Medium nach bis zu 30-tägiger Kultur noch
stabile Kapillarnetzwerke vorhanden waren, wohingegen in den Hydrogelen der selben
Zusammensetzung aus den Vaskularisierungsversuchen bereits nach 14 Tagen die Länge
der Netzwerke stark zurückgegangen war.
Analyse der Knochenmatrixbildung
Die konventionell hergestellten Knochenhydrogele wurden einen Tag nach der Herstellung
sowie nach 14-tägiger Kultur unter Co- oder Monokulturbedingungen einer Analyse ihrer
rheologischen Eigenschaften unterzogen, um über die Veränderung der mechanischen
Geleigenschaften auf Matrixveränderungen in den Hydrogelen rückschließen zu können
(vgl. Abschnitt 4.4.4). Hierbei zeigte sich zum einen eine starke Abhängigkeit der rheo-
logischen Ausgangswerte von den drei unabhängigen Ansätzen, was möglicherweise auf
eine unterschiedliche Zusammensetzung der Biotinten, hervorgerufen durch ungenaues
Abwiegen, oder Unterschiede bei der Vernetzung zurückgeführt werden kann.
Um diesen unterschiedlichen Ausgangsbedingungen in Bezug auf die Gesamtauswertung
zu begegnen, wurden alle Messwerte der einzelnen Ansätze von Tag 14 auf die entspre-
chenden Messwerte desselben Ansatzes an Tag 1 normiert. Die Mittelwertbildung über
die resultierenden Werte zeigte signifikant höhere Speicher- und Verlustmoduln sowie
Verlustfaktoren nach Kultur unter Co-Kultur-Bedingungen im Vergleich zur Monokultur.
Wie bei der Analyse der unter osteogenen und Kontroll-Bedingungen kultivierten Hydro-
gele bereits diskutiert (siehe Abschnitt 4.4.4), lässt dies auf eine ausgeprägtere Bildung
einer viskoelastischen Matrix in den Co-Kultur-Gelen schließen.
Auffallend war zudem die deutliche Abnahme des Speichermoduls in den Monokultur-
Gelen auf 79 % des an Tag 1 ermittelten Wertes. Diese Verringerung der elastischen
Geleigenschaften weist darauf hin, dass in der Struktur des Gels eine Änderung statt-
findet, welche beispielsweise durch die Degradierung der GM-Matrix durch Enzyme der
verkapselten Zellen verursacht werden könnte. In den unter Co-Kultur-Bedingungen
kultivierten Gelen behielt der Speichermodul hingegen den Ausgangswert von Tag 1 bei
und der Verlustmodul stieg signifikant an.
Unter Berücksichtigung der bereits diskutierten Ergebnisse der Kultivierung von Knochen-
gelen in reinem osteogenen Medium, bei denen ein gesteigerter Speicher- und Verlustmodul
mit der Bildung einer Knochenmatrix in den Hydrogelen assoziiert wurde, sprechen die Er-
gebnisse der Co-Kultur für eine signifikant verstärkte Matrixbildung in den co-kultivierten
gegenüber den monokultivierten Gelen. Da bei Kultivierung der Basisgele in Kontroll-
medium ohne osteogene Faktoren kein Absinken der Hydrogelelastizität aufgetreten war
(vgl. Abschnitt 3.5.2), ist davon auszugehen, dass die vermutete erhöhte Enzymaktivität
in den in Co-Kultur-Medium kultivierten Knochengelen unter Umständen durch die
Wirkung der endothelialen Komponenten des Mediums auf die Stammzellen zu Stande
kommt.
Die Färbung knochenspezifischer Proteine in den Hydrogelen, deren rheologische Charak-
terisierung bereits die Entwicklung einer Matrixstruktur durch die verkapselten Zellen
nahelegte, war nach 14-tägiger Kultur tatsächlich eine intensive Färbung der Matrix-
komponenten Fibronectin und Kollagen I erkennbar, und die weitere Charakterisierung
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konnte zudem typische Knochenmarkerproteine nachweisen. Qualitativ waren zwischen
den Färbungen der unter Mono- und unter Co-Kultur-Bedingungen kultivierten Gelen
jedoch keine deutlichen Unterschiede zu erkennen.
Auch in den gedruckten Hydrogelen war über die Kultivierung hinweg ein Anstieg der
Expression von Matrix- und Knochenproteinen nachzuweisen, ebenfalls wurden auch
OPN und ALP exprimiert. Ein eindeutiger Unterschied zwischen den mono- und den
co-kultivierten Gelen war auch hier nicht erkennbar, tendenziell schien in den Co-Kultur-
Gelen die Expression der Matrixkomponenten jedoch ausgeprägter und die die Proteine –
vor allem OPN – schienen im Vergleich mit den Monokultur-Gelen zu einem früheren
Zeitpunkt der Kultur hochreguliert.
Frühere Studien zeigten, dass die Co-Kultur von MSCs mit ECs zu einer verstärkten
Proliferation der Stammzellen und erhöhten VEGF-Produktion durch Osteoblasten
[95, 276, 283], sowie einer vermehrten Expression von Markern der osteogenen Differen-
zierung wie Kollagen Typ I [283], ALP [285–287], OPN oder OCN [285, 287] führt. Diese
Induktion der osteogenen Marker wird unter anderem der auf die VEGF-Stimulation von
ECs folgende BMP-2-Ausschüttung zugeschrieben.
Die verstärkenden Effekte der Co-Kultur auf die Knochenbildung traten lediglich bei
der quantitativen Analyse mittels rheologischer Hydrogelcharakterisierung, nicht aber
bei der rein qualitativen Färbung von Knochenkomponenten zu Tage. Dies spricht –
wie auch schon bei den konventionell hergestellten und unter osteogenen Bedingungen
kultivierten Hydrogelen – dafür, dass in den Co-Kultur-Gelen die qualitative Reifung der
Knochenmatrix hinsichtlich der Kollagenvernetzung, Mineralisierung und weiteren für die
mechanischen Hydrogeleigenschaften ausschlaggebenden Prozessen weiter fortgeschrit-
ten waren als in den unter Monokulturbedingungen kultivierten, diese Prozesse über
die reine Färbung von Matrixkomponenten jedoch nicht nachweisbar sind. Hier könnte
beispielsweise eine zusätzliche Analyse der Matrix mittels einer univariaten Datananalyse
von Ramanspektren Aufschluss darüber geben, ob sich hinsichtlich der Quervernetzung
der gebildeten Kollagenfibrillen Unterschiede zwischen den unter Mono- und den unter
Co-Kultur-Bedingungen kultivierten Hydrogelen zeigen oder ob mit Hinblick auf die
durch die Zellen vermittelte Mineralisierung qualitative oder quantitative Unterschiede
auftreten.
4.7 Perfusionskultur gedruckter Hydrogelkonstrukte
Der Aufbau großvolumiger, zellhaltiger Strukturen geht immer mit der Problematik
einer eingeschränkten Versorgung der verkapselten Zellen mit Nährstoffen und Sauerstoff
einher. Die Implementierung von Möglichkeiten zur Verbesserung dieser Versorgung ist
daher eines der Hauptziele des TE. In der Literatur wird meist von einer Sauerstoff-
diffusionsgrenze von 150-200 µm ausgegangen [288], was bei Gewebeäquivalenten mit
einer Dicke von >300-400 µm eine zusätzliche Versorgung durch ein vaskuläres System
notwendig machen würde.
Andere Autoren zeigten hingegen, dass bis zur Dicke eines Fibringels von 9,0 mm die
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Diffusion von Sauerstoff ohne Einfluss der Diffusionsstrecke stattfand und der Sau-
erstoffpartialdruck unbeeinflusst von der Geldicke mit 125 mmHg deutlich über dem
normalerweise in Geweben vorherrschenden Wert von 25 mmHg lag, was jedoch auch
auf die Eigenschaften des Fibrinhydrogels, wie beispielsweise die Fibrinkonzentration,
zurückgeführt werden könnte [289]. Die Versorgung der Zellen – in diesem Falle kapillar-
bildender ECs – mit Wachstumsfaktoren, die von in das Gel mitverkapselten Fibroblasten
gebildet wurden, war hingegen bei einem Abstand der Fibroblasten zu den ECs von
>1,8 mm deutlich eingeschränkt und nahm mit zunehmender Diffusionsstrecke signifikant
ab. Diese Resultate entsprechen den Ergebnissen der vorliegenden Arbeit besser als die
von Folkman und Hochberg [288] postulierte Maximaldicke von 400 µm, da auch bei
Hydrogelen mit einer Dicke von >1 mm eine ausreichende Versorgung der im Gelinneren
verkapselten Zellen über eine mehrwöchige Kultur hinweg beobachtet werden konnte.
In der vorliegenden Arbeit sollte untersucht werden, ob in einem Hydrogelkonstrukt
mit deutlich größeren Ausmaßen die Versorgung der Zellen mit Perfusionsbioreaktoren
sichergestellt werden kann. In diese wurden – umschlossen von azellulärem Gel – zylin-
derförmige Hydrogele aus zellhaltiger Knochen- und Basisbiotinte eingedruckt, welche
eine Höhe von ca. 9 mm, einen Durchmesser von 12 mm und ein daraus resultierendes
Volumen von ca. 1,02 cm3 aufwiesen.
Für die Perfusion mit Medium musste ein horizontaler Kanal in das Hydrogelkonstrukt
eingebracht werden, was durch das Durchstechen des fertig vernetzen Gels von beiden
Seiten mit Kanülen mit einem Außendurchmesser von 1,6 mm erreicht wurde. Dieses
Vorgehen zur Kanalherstellung führte dazu, dass die Kanäle eine relativ unebene Wand
aufwiesen, da das Durchstoßen des Hydrogels mit der recht unscharfen Kanüle stel-
lenweise das Gel zerriss. Um eine homogenere Kanalführung zu erreichen, könnte die
Kanalstruktur eingedruckt, indem in Höhe der Anschlüsse des Bioreaktors eine das
Hydrogel durchziehende Struktur aus einem Opfermaterial, beispielsweise unmodifizier-
ter Gelatine, gedruckt würde, um diese danach unter physiologischen Bedingungen zu
verflüssigen und den Perfusionskanal freizuspülen [128, 189–191]. Ein solcher Kanal böte
eine optimale Oberfläche, um durch die Besiedelung mit ECs eine Endothelialisierung zu
erreichen [128, 189, 191].
In der vorliegenden Arbeit wurde untersucht, ob sich die in dem im Bioreaktor kulti-
vierten HAp-Hydrogel verkapselten ASCs osteogen differenzieren lassen und in Folge
dessen – vergleichbar zur statischen Kultur – Knochenmatrixproteine bilden. Wie auch
nach statischer Kultur war in den unter osteogenen Perfusionsbedingungen kultivierten
Hydrogelen nach 28-tägiger Kultur lichtmikroskopisch eine Färbung des HAp-freien
Basisgels zu sehen, welche unmittelbar um den Perfusionskanal lokalisiert war. Diese
bereits in den gestanzten und osteogen kultivierten Gelen beobachtete Färbung, welche
sich makroskopisch in einer Opaque-Färbung des Gels äußert, ist auf eine Mineralisierung
zurückzuführen [213] und stellt damit einen ersten Hinweis auf eine sich entwickelnde
Knochenmatrix in den Gelen dar.
Zudem war in den Gelen die Expression von Fibronectin, Kollagen Typ I, ALP und OPN
nachweisbar, wobei alle Proteine an Tag 14 nur schwach exprimiert wurden oder eine
Expression komplett fehlte. Dies widerspricht den Ergebnissen der vorherigen Versuche,
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bei denen die Expression von Matrixproteinen bereits an Tag 14 ausgeprägt war. Über die
darauf folgenden 14 Tage hinweg nahm die Expression aller vier untersuchten Proteine
hingegen deutlich zu.
Hierbei war jedoch bei keinem der Proteine ein deutlicher Effekt des Hydrogelmaterials
und damit eine verstärkte Proteinbildung in den HAp-modifizierten Bereichen des Hy-
drogels, wie sie in den Versuchen zur Charakterisierung der osteogenen Differenzierung
in den Basis- und HAp-modifizierten Knochengelen gezeigt worden war, feststellbar.
Stattdessen war an Tag 28 der Kultur eine Färbung von Fibronectin und ALP über den
gesamten Querschnitt des Gels ubiquitär verteilt erkennbar, während eine Kollagen-I-
und OPN-Färbung lediglich punktuell auftrat.
Kollagen I war hierbei verstärkt in direkter Umgebung des Perfusionskanals vorhanden,
was auf die optimierte Versorgung der verkapselten Zellen in diesem Bereich mit Zell-
kulturmedium und damit osteogenen Medienfaktoren spricht, während die Außenränder
des Basisgels nur schwach gefärbt waren. Da die Kollagensynthese in Osteoblasten durch
das im osteogenen Differenzierungsmedium enthaltene L-Asc gefördert wird, könnte die
in der Peripherie des Basishydrogels abgeschwächte Expression des Proteins aus einer
verminderten Diffusion des Mediums und speziell L-Asc resultieren, während die Medien-
faktoren in der Nähe des Perfusionskanals in höherer Konzentration vorhanden sind und
dort die osteogene Differenzierung und damit die Matrixbildung fördern. Auch in den
HAp-modifizierten Bereichen war punktuell eine verstärkte Proteinexpression erkennbar,
jedoch nicht in dem Maße, wie es von den vorangehenden Versuchen zur osteogenen
Differenzierung bekannt war. Auch OPN zeigte sich punktuell gefärbt, hier war jedoch
keine Fokussierung auf bestimmte Bereiche des Hydrogels erkennbar.
Die im Vergleich zu den vorhergehenden Versuchen verzögerte Proteinexpression könnte
einerseits dafür sprechen, dass die Mediendiffusion durch den hohen Polymergehalt und
die potentiell verstärkte Vernetzung in den HAp-modifizierten Gelbereichen eingeschränkt
ist, und es zudem aufgrund der durch die HAp-Zugabe eingeschränkten Quellbarkeit
zu einer eingeschränkten Versorgung der Zellen mit osteogenen Faktoren kommt. Die
fehlende Proteinexpression in unmittelbarer Nähe des Perfusionskanals könnte dabei auf
das Fehlen des die osteogene Differenzierung unterstützenden HAp in diesem Gelbereich
zurückgeführt werden.
Dass die Proteinproduktion bis Tag 28 jedoch drastisch zunimmt, spricht dafür, dass auch
nach Tag 14 weiterhin eine ausreichende Zahl lebender Zellen für die Matrixproduktion
in den Gelen vorhanden war. Zusätzlich konnte die Matrixbildung über den gesamten
Querschnitt des Hydrogels nachgewiesen werden, was den Schluss nahelegt, dass es in
keinem Bereich des Gels zu einer Unterversorgung der Zellen kam, welche einen Stopp
der Matrixproduktion zur Folge gehabt hätte. Dies wurde auch durch die gleichbleibende
Zahl an Zellen über die Kultur hinweg bestätigt.
Im Vergleich zu den voherigen Versuchen zur osteogenen Differenzierung war zudem
bemerkenswert, dass es auch nach 28-tägiger Kultur zu keiner Migrationsbewegung der
Zellen in Richtung der Hydrogelaußenflächen gekommen war. Dies stützt die Annahme,
dass das Ausmaß der vorhandenen Oberfläche, welche bei den gedruckten Gittergelen im
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Verhältnis zum Hydrogelvolumen deutlich größer war als bei den Reaktorgelen, einen
entscheidenen Einfluss auf die Migrationsbewegung hat (vlg. Abschnitt 4.4.4).
Kapitel 5
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Bioprinting gilt als eine vielversprechende Methode für die regenerative Medizin und die
Herstellung von Gewebeäquivalenten. Im Gegensatz zu den in der Klinik heute schon
eingesetzten patientenspezifischen Implantaten, die rein auf Materialbasis hergestellt
werden, hat das Bioprinting die Herstellung von funktionalem Gewebeersatz zum Ziel.
Hierfür spielt der Einsatz gewebespezifischer Zellen eine wichtige Rolle. Diese werden
gemeinsam mit einem geeigneten Biomaterial in der gewünschten Geometrie verdruckt,
und können nach der Implantation den Ersatz des Materials durch die Neubildung von
Gewebe beschleunigen.
In der vorliegenden Arbeit wurde ein Prozess etabliert, welcher die Grundlage für das
Drucken vaskularisierter Knochengewebeäquivalente sowie deren Analyse darstellt. Es
wurden mittels Mikroextrusion verarbeitbare GM-basierte Biotinten entwickelt, deren
anpassbare Zusammensetzung einerseits ein Einstellen der gewünschten Materialeigen-
schaften und andererseits eine Optimierung der Zellreaktion ermöglichte.
Dies beinhaltet zum einen die Verarbeitbarkeit der Tinten mit dem vorhandenen extru-
sionsbasierten Drucksystem bei Raumtemperatur, die Einstellbarkeit von Quellbarkeit
und rheologischen Eigenschaften über verschiedene Parameter, sowie eine durch die
Materialoptimierung verbesserte Ausbildung kapillarähnlicher lumenhaltiger Strukturen
und die Osteoinduktion verkapselter Stammzellen durch die alleinige Wirkung der Hydro-
gelzusammensetzung. Mit der Kombination rheologischer und ramanspektroskopischer
Messungen wurde zudem ein Prozess etabliert, um die rein qualitative Knochenmatrix-
analyse mittels der Färbung knochenspezifischer Proteine durch quantitative Analysen
zu ergänzen.
Die zellhaltigen Tinten konnten mittels eines Mikroextrusionsdruckers in verschiedene
3D-Geometrien verarbeitet und die Knochenmatrixbildung und die Ausbildung kapil-
larähnlicher Strukturen in den Gelen nachgewiesen, sowie der positive Einfluss der
Co-Kultivierung osteogener und angiogener Zellen aufeinander gezeigt werden. Insgesamt
steht damit ein Gesamtprozess zur Verfügung, auf dessen Grundlage weitere Entwick-
lungen hin zu der Herstellung eines vaskularisierten Knochengewebeäquivalentes mittels
Bioprinting möglich sind.
Hinsichtlich der entwickelten Knochenbiotinte wurde mittels verschiedener Methoden
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gezeigt, dass in den resultierenden Hydrogelen eine ausgeprägte Neubildung von Knochen-
matrix stattfand. Die Bestimmung der rheologischen Eigenschaften zeigte sich hierbei als
besonders geeignet, um die mit der Matrixbildung einhergehende Änderung der mecha-
nischen Hydrogeleigenschaften quantitativ zu charakterisieren. Für die Anwendung zur
Charakterisierung gedruckter Strukturen ist die Methode jedoch nur eingeschränkt geeig-
net, da für die Messung komplett plane und zueinander parallele Oberflächen mit einem
ausreichenden Durchmesser vorliegen müssen, welche im Rahmen des Druckprozesses nur
schwer zu erreichen und letztendlich für die Anwendung auch nicht sinnvoll sind. Hier
wäre die Evaluierung weiterer Methoden zur mechanischen Hydrogelcharakterisierung,
die auch mit kleineren und weniger definierten Proben nutzbar sind, beispielsweise die
Nanoindentation, wünschenswert.
Zudem konnte über spezifische Färbungen eine ausgeprägte Kapillarbildung in den Hy-
drogelen gezeigt werden. Eine weitere Charakterisierung der Prozesse könnte zum einen
die Untersuchung von den Zellen ausgeschütteter Wachstumsfaktoren beinhalten, welche
beispielsweise für die gesteigerte Knochengewebe- und Gefäßbildung im Rahmen der
Co-Kultur verantwortlich sind. Auch die Analyse des zellulären Genexpressionsmusters
ließe eine noch bessere Beurteilung der Zellreaktion auf die verschiedenen Hydrogele und
Kulturbedingungen zu.
In den durchgeführten Versuchen wurde auch deutlich, dass die Zellviabilität in den
HAp-modifizierten Hydrogelen noch nicht optimal ist und die Hydrogelzusammensetzung
weiterer Optimierung bedarf. Dies ist dem Umstand geschuldet, dass in der vorliegenden
Arbeit nach einem als „Biofabrication Window“ bekannten Konzept vorgegangen wurde,
welches die Biotintenentwicklung als Kompromiss zwischen optimaler Verarbeitbarkeit
und optimaler Zellviabilität beschreibt [290]. Besonders die Herstellung von Hydrogelen
mit relativ hohen mechanischen Eigenschaften bei gleichzeitiger hoher Langzeitviabilität
verkapselter Zellen stellt eine große Herausforderung dar.
Ein Schritt in die richtige Richtung könnten hier der Einbau der entwickelten Tinten in
sogenannte interpenetrierende Netzwerke (IPNs) sein. IPNs sind Komposite aus Polymer-
netzwerken verschiedener Materialien (zumeist natürlichen und synthetischen Ursprungs),
welche zwar physikalisch miteinander wechselwirken, jedoch keine kovalenten Verbindun-
gen miteinander eingehen. Interessant ist hier vor allem der synergistische Effekt der
mechanischen Eigenschaften der einzelnen Komponenten, welcher die Herstellung von
Konstrukten mit hohen mechanischen Eigenschaften möglich macht, während nach wie
vor eine hohe Zellviabilität erreicht wird [290].
Mit Hinblick auf den Druckprozess wird es für die Erzeugung komplexerer und aus
mehreren Komponenten bestehender Geometrien notwendig sein, ein im Vergleich zu
dem in der vorliegenden Arbeit eingesetzten Gerät optimiertes Drucksystem einzusetzen.
So wäre das Vorhandensein mindestens eines weiteren Druckkopfes sinnvoll, um nicht bei
jedem Tintenwechsel einen Kartuschenaustausch vornehmen zu müssen und so kürzere
Druckzeiten und hinsichtlich der Druckkomplexität mehr Freiheitsgrade zu erreichen.
Um den Druckprozess unter sterilen Bedingungen ablaufen lassen zu können, und gleich-
zeitig eine physiologische Umgebung für die verkapselten Zellen zu schaffen wäre es
zudem sinnvoll, einen Drucker mit einem eigenen Gehäuse zu nutzen, in dem neben dem
Kapitel 5. Fazit & Ausblick 135
Vorhandensein einer sterilen Arbeitsumgebung auch die Steuerung von Temperatur und
Luftfeuchtigkeit möglich ist.
Soll weiterhin mit photopolymerisierbaren GM-basierten Tinten gearbeitet werden, sollte
zudem die Möglichkeit einer Schutzgasatmosphäre in Erwägung gezogen werden, um eine
Sauerstoffinhibierung der Polymerisation zu verhindern. Nicht zuletzt wird es für die
Erzeugung aufwändigerer Strukturen notwendig sein, auf ein CAD-gesteuertes System
zurückzugreifen, welches die Konstruktion komplexer Geometrien sowie deren automati-
sches Slicen möglich macht.
Mit einem CAD-gesteuerten Drucksystem wäre es dann auch möglich, Knochengeome-
trien aufzubauen, welche neben im Bioreaktor perfundierbaren Hohlkanälen auch aus
EC-haltiger Vaskularisierungstinte aufgebaute, das Knochenkonstrukt durchziehende
Strukturen enthalten, in welchen sich Kapillarstrukturen entwickeln können. Hier könnten
osteonähnliche Hohlstrukturen, wie sie in ähnlicher Form von Zuo et al. aufgebaut wurden
[169], als Grundgeometrie für den Aufbau zweiphasiger Geometrien aus Knochen- und
Vaskularisierungstinte dienen.
Für eine weitere Angleichung an den In-vivo-Zustand könnte zudem die Co-Kultur mit
einem weiteren Knochenzelltyp, den Osteoklasten, implementiert werden. Dies wäre vor
allem interessant für die Anwendung der erzeugten Gewebekonstrukte als Testsystem,
da hierdurch der gesamte Knochenstoffwechsel dargestellt würde. Erste Ansätze zur
Herstellung eines solchen Co-Kultur-Ansatzes mittels Bioprinting unter Nutzung von
Osteoblasten- und Osteoklastenvorläuferzellen in Alginat-basierten Gelen wurden bereits
veröffentlicht [61], ebenso der konventionelle Aufbau eines Tetra-Kultur-Ansatzes in cal-
ciumphosphatmodifizierten Fibrin-Kollagen-Hydrogelen unter zusätzlicher Verwendung
von ECs und Unterstützerzellen [60].
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Materialverzeichnis
Im Folgenden sind alle Zellen, Verbrauchsmaterialein, Chemikalien, Zellkulturmedien,
Puffer und Geräte aufgelistet, welche in der vorliegenden Doktorarbeit Verwendung
fanden. Soweit möglich sind die jeweils relevanten Spezifikationen mit angegeben.
Verwendete Zellen
Die ASCs und die HDMECs wurden aus humanen Hautbiopsaten isoliert, welche dan-
kenswerterweise von Herrn Dr. Ziegler (Klinik Charlottenhaus, Stuttgart) zur Verfügung
gestellt worden waren. Die HDFs wurden durch die Abteilung ZTE des Fraunhofer IGB
bereitgestellt.
Tabelle 1: Die im Rahmen der Doktorarbeit isolierten und verwendeten humanen Primär-
zellen.
Zelltyp Geschlecht/
Alter des Spenders
Körperstelle Isolationsdatum
ASC-1 weiblich/56 Jahre Oberarm 08.09.2015
ASC-2 weiblich/34 Jahre Abdomen 10.02.2015
ASC-3 weiblich/33 Jahre Gesäß 20.01.2015
ASC-4 weiblich/28 Jahre Oberschenkel 17.02.2015
ASC-5 männlich/34 Jahre Abdomen 25.08.2015
ASC-6 männlich/61 Jahre Oberschenkel 01.09.2015
ASC-7 weiblich/47 Jahre Abdomen 03.02.2015
HDMEC-1 weiblich/35 Jahre Abdomen 02.02.2016
HDMEC-2 weiblich/54 Jahre Abdomen 10.11.2015
HDMEC-3 weiblich/54 Jahre Abdomen 05.04.2014
HDMEC-4 weiblich/39 Jahre Gesäß 25.05.2016
HDMEC-5 weiblich/33 Jahre Gesäß N.N.
HDMEC-6 weiblich/47 Jahre Oberarm N.N.
HDF-1 männlich/3 Jahre Präputium 05.06.2014
HDF-2 männlich/4 Jahre Präputium 22.11.2013
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Verwendete Verbrauchsmaterialien
Tabelle 2: Die im Rahmen der Doktorarbeit verwendeten Verbrauchsmaterialien.
Bezeichnung Kat.-Nr. Hersteller
Block-Gussschalen 0047416 Labonord, Tenger (F)
Deckgläser 24x60 mm H878 Carl Roth GmbH & Co. KG,
Karlsruhe (D)
Dosiernadel Innendurchmesser
0,33 mm
F560014-1/4 Vieweg, Kranzberg (D)
Einbettkassetten 1387484x Labonord, Tenger (F)
Einmalkanülen Sterican 1,2x40
mm
4665120 B. Braun Melsungen AG, Melsungen
(D)
Einmalspritzen 2 mL, 5 mL 4606027V,
4606051V
Braun Melsungen AG, Melsungen (D)
Einwegspritzen 2,5 mL SS*02LE1 TERUMO, Eschborn (D)
Einwegpipetten Cellstar 5 mL, 10
mL, 25 mL
606180,
607180,
760180
Greiner Bio-One, Frickenhausen (D)
Filterpapier 10111330 Labonord, Tenger (F)
Glasbodenschalen 35 mm 81158 Ibidi, Planegg/Martinsried (D)
Mikroreaktionsgefäß 1,5 mL; 2
mL
0030120086,
0030120094
Eppendorf, Hamburg (D)
Multiwellplatten Cellstar
12-/24-/48-/96-Well
665180,
662160,
667180,
655180
Greiner Bio-One, Frickenhausen (D)
Objektträger unbeschichtet 1000200 Paul Marienfeld GmbH & Co. KG,
Lauda-Königshofen (D)
Objektträger Polylysin
(silanisiert)
03-0070 R. Langenbrick Labor- und
Medizintechnik, Emmendigen (D)
PAP-Pen S2002 DAKO, Glostrup (DK)
Pasteurpipetten long form 230
mm
9260101 Hirschmann® Laborgeräte, Eberstadt
(D)
Petrischalen 35x10 mm, 60x15
mm, 94x16 mm, 145x20 mm
627102,
628102,
633180,
639102
Greiner Bio-One, Frickenhausen (D)
Pipettenspitzen Easy load 10 µL,
200 µL, 1000 µL
Greiner Bio-One, Frickenhausen (D)
Pumpschläuche 2,79 mm
Durchmesser
070539-X18i Ismatec, Wertheim (D)
Skalpellklingen 1-1569 Lancer Paragon LTD, Sheffield (UK)
Sterilfilter Minisart 0,22 µm 17597 Sartorius Stedim biotech AG,
Göttingen (D)
Reaktionsgefäße (0,5 mL/ 1,5
mL/ 2 mL)
Eppendorf, Hamburg (D)
Zellkulturflaschen Cellstar 75
cm2, 175 cm2
658175,
660175
Greiner Bio-One GmbH,
Frickenhausen (D)
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Zellschaber 99002 TPP AG, Trasadingen (CH)
Zellsiebe Falcon 40 µm, 70 µm 352340,
352350
Corning, New York (US)
Zentrifugenröhrchen Falcon 15
mL, 50 mL
352099,
352070
Corning, New York (US)
Chemikalien und Lösungen
Tabelle 3: Die im Rahmen der Doktorarbeit verwendeten Chemikalien und Lösungen.
Bezeichnung Kat.-Nr. Hersteller
1,1’-Dioctadecyl-3,3,3’,3’-
tetramethylindo-
carbocyanine-Perchlorate
(DiI)
D3911 Life Technologies, Carlsbad (US)
3,3’-Dioctadecyloxa-
carbocyanine-Perchlorate
(DiO)
D275 Life Technologies, Carlsbad (US)
beta-Glycerophosphat G6376 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Alcianblau 8GX A9186 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Alizarinrot S A5533 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Antibody Diluent with
background reducing
components
S3022 DAKO, Glostrup (DK)
Basic Fibroblast Growth
Factor (bFGF)
100-18B PeproTech GmbH, Hamburg (D)
Bovines Serumalbumin DE-14-801-F Lonza, Basel (CH)
CaCl2 x 2 H2O 5239.1 Carl Roth GmbH & Co. KG,
Karlsruhe (D)
CellTiter 96®AQueous One
Solution Reagenz
G3582 Promega, Madison (US)
4,6-Diamidino-2- phenylindol D8417 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Dexamethason D4902 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Dimethylsulfoxid D2438 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Dispase 17105-041 Gibco by Life Technologies, New York
(US)
Ethanol K928.3 Carl Roth GmbH & Co. KG,
Karlsruhe (D)
Fetales Kälberserum
(hitzeinaktiviert)
16140071 Gibco by Life Technologies, New York
(US)
Fetales Kälberserum DE14-801F Lonza, Basel (CH)
Fibrinogen 341576 Merck Millipore, Darmstadt (D)
Fluoresceindiacetat F7378 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Formaldehydlösung (Roti®
Histofix)
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Gelatine 635621 Gelita AG, Ebersbach (D)
Gentamicin 15710-049 Gibco by Life Technologies, New York
(USA)
GM2 SynGM29/SynGM32,
Substitutionsgrad:
0,62 mmol g-1/0,66
mmol g-1
Fraunhofer IGB, Stuttgart (Abteilung
GTM)
GM5 SynGM25/SynGM28,
Substitutionsgrad:
0,98 mmol g-1/0,82
mmol g-1
Fraunhofer IGB, Stuttgart (Abteilung
GTM)
GM2A8 SynGMA4,
Substitutionsgrad:
1,01 mmol g-1
Fraunhofer IGB, Stuttgart (Abteilung
GTM)
HAM5 SynHAM5 Fraunhofer IGB, Stuttgart (Abteilung
GTM)
Hydroxyapatit 677418 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
IBMX I5879 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Indomethacin I7378 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Insulin I9278 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Isomount 5547536 Labonord, Tanger (F)
Isopropanol CP42.4 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
ITS+1 Liquid Media
Supplement Mix
I2521 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Kernechtrot 60700 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Kollagenase NB4 17454.01 Serva, Heidelberg (D)
L-Ascorbat-2-phosphat A8960 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
L-Prolin P5607 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Lithiumphenyl-2,4,6-
trimethylbenzoylphosphinat
Synthesen: AV72,
SynLAP1
Fraunhofer IGB, Stuttgart (D)
3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-
2,5-diphenyltetrazolium-
bromid
(MTT)
Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Hämatoxylin 517282 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
MgCl2 x 6 H2O 2189.2 Carl Roth GmbH & Co. KG,
Karlsruhe (D)
NaCl S5886 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
NP-40 492016 Merck Millipore, Darmstadt (D)
Ölrot O 1320065 Merck Millipore, Darmstadt (D)
Paraffin 10045502 Labonord, Tanger (F)
Penicillin/Streptomycin 15070063 Gibco by Life Technologies, New York
(USA)
Propidiumiodid P4170 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Pyruvat
Roti®-Histofix (4%
Formaldehyd)
P087.4 Carl Roth GmbH & Co. KG,
Karlsruhe (D)
Roticlear® A538.1 Carl Roth GmbH & Co. KG,
Karlsruhe (D)
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TGF-beta
Thrombin 605190 Merck Millipore, Darmstadt (D)
Tris-Base T6066 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Tris-HCl T5941 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
TritonTM X-100 93443-100 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Tween(R)20 P7949 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
ProLong Gold P36930 Gibco by Life Technologies, New York
(USA)
Propidiumiodid P4170 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Vascular Endothelial Growth
Factor (VEGF)
100-20 Peprotech,
Xylol 9713.3 Carl Roth GmbH & Co. KG,
Karlsruhe (D)
Verwendete Puffer und Basalmedien
Tabelle 4: Die im Rahmen der Doktorarbeit verwendeten Puffer und Medien.
Bezeichnung Kat.-Nr. Hersteller
CASY®ton 2501037 Innovatis AG, Reutlingen (D)
DMEM Liquid Medium without
Na-Pyruvate
FG0435 Biochrom GmbH, Berlin (D)
EGM-2 BulletKit CC-3162 (CC-3156
& CC-4176)
Lonza, Basel (CH)
Färbepuffer (FBS) 554656 BD Pharmingen, Heidelberg (D)
Mesenchymal Basal Medium
(MSCBM-CD)
190620 Lonza, Basel (CH)
MSCGM-CD SingleQuots®Kit 192125 Lonza, Basel (CH)
Phosphatgepufferte Kochsalzlösung
(PBS-)
D8537 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Phosphatgepufferte Kochsalzlösung
mit divalenten Kationen (PBS+)
D8662 Sigma-Aldrich, Steinheim (D)
Target retrieval solution citrate pH 6 S2369 DAKO, Glostrup (DK)
Target retrieval solution pH 9 S2367 DAKO, Glostrup (DK)
Versene Solution 15040-033 Gibco by Life Technologies, New
York (USA)
Trypsin-EDTA 0,5% (10x) 15400-054 Gibco by Life Technologies, New
York (USA)
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Verwendete Zellkulturmedien
Aufgeführt sind alle Medienzusammensetzungen, die nicht bereits in Abschnitt 2.1.4.3
und 2.6.3 gelistet sind.
Tabelle 5: Die im Rahmen der Doktorarbeit verwendeten Zellkulturmedien.
Medienbezeichnung Basalmedium
(Hersteller)
Supplemente
Endothelial Growth
Medium 2 (EGM-2)
Endothelial Basal
Medium
5 % FCS
(Lonza, Basel (CH)) 0,4 % rhFGF-B
0,1 % VEGF
0,1 % R3 IGF-1
0,1 % Ascorbinsäure
0,1 % hEGF
0,1 % GA-1000
0,04 % Hydrocortison
Mesenchymal Stem Cell
Growth Medium
(MSCGM)
Mesenchymal Basal
Medium (MSCBM-CD)
5 mL MSCGM-CD
Supplement
(Lonza, Basel (CH)) 2 Vol.-% FCS (Lonza)
Verwendete Gebrauchslösungen
Tabelle 6: Die im Rahmen der Doktorarbeit verwendeten Gebrauchslösungen. ddH2O: bide-
stilliertes Wasser
Gebrauchslösung Zusammensetzung
Alizarinrot-Färbelösung 42 mM Alizarinrot S
in ddH2O
pH 6,3
CaCl2-Lösung 50 mL ddH2O
7,35 g CaCl2 x 2 H2O
Erythrozyten-Lysepuffer 155 mM NH4Cl
10 mM KHCO3
0,1 mM EDTA
in ddH2O
pH 7,3
Kollagenase-Lösung 1,3 U mL-1 Kollagenase NB4
1 % BSA
in PBS+
pH 7,5
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Lebend-Tot-Färbelösung 10 µg FDA
10 µg PI
in PBS+
Lösung A 65,3 g Tris-HCl
1,8 g Tris-Base
ad 500 mL ddH2O
pH 7,2
Lösung B 146,1 g NaCl
ad 500 mL ddH2O
Permeabilisierungslösung 0,1 Vol.-% Triton X-100 in PBS
Trypsinsupplementiertes Versene 100 mL Versene
10 mL 0,5 % Trypsin/EDTA
Waschpuffer 200 mL Lösung A
60 mL Lösung B
4 mL CaCl2-Lösung
2 g BSA
Verwendete Geräte
Tabelle 7: Die im Rahmen der Doktorarbeit verwendeten Geräte.
Gerätebezeichnung Hersteller
Absaugvorrichtung KNF Neuberger Laboport, Freiburg
(D)
Abzug Hohenloher Schaffitzel GmbH & Co.
KG, Öhringen (D)
Analysewaage Adventurer AR0640 Ohaus, Greifensee (CH)
Brutschrank BBD 6220 Thermo Fisher Scientific, Waltham
(US)
CCD-Sensor AndoriDus, Belfast (NIR)
Dampfgarer Multi Gourmet Braun, Kronberg im Taunus (D)
Durchflusszytometer FACSCalibur BD Biosciences, Heidelberg (D)
Einbettautomat Shandon Citadel Thermo Fisher Scientific, Waltham
(US)
Fluoreszenzkamera AxioCAM HRm Carl Zeiss Microscopy GmbH,
Göttingen (D)
Fluoreszenzmikroskop Axiovert 200M Carl Zeiss Microscopy GmbH,
Göttingen (D)
Gefrierschrank (-20 °C) G5216 Liebherr, Bischofshofen (A)
Gefrierschrank (-80 °C) Hera free Heraeus Thermo Scientific, Hanau (D)
Heizplatte Typ 13501 MEDAX Nagel GmbH, Kiel (D)
Hellfeldmikroskop Eclipse TS100 + Kamera
Digital Sight DS2mv
Nikon, Düsseldorf (D)
Kolbenhubpipetten 10 µL/100 µL/200 µL/1000
µL
Eppendorf, Hamburg (D)
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Kryotank Biosafe MD Cryotherm, Kirchen/Sieg (D)
Kühlschrank Profi Line Liebherr, Bischofshofen (A)
Lichtmikroskop Modell TMS Nikon, Düsseldorf (D)
Lichtmikroskop Carl Zeiss Microscopy GmbH,
Göttingen (D)
Laser-Partikelgrößenmessgerät MasterSizer 2000 Malvern Instruments, Malvern (UK)
Laser-Scanning-Mikroskop LSM 200M Carl Zeiss Microscopy GmbH,
Göttingen (D)
Mikrotom RM 2145 Leica Instruments GmbH, Nussloch
(D)
Multistepper-Pipette Multipette Plus Eppendorf, Hamburg (D)
Orbitalschüttler KM 2 Akku Edmund Bühler GmbH, Tübingen (D)
Paraffinspender 47311 MEDAX Nagel GmbH, Kiel (D)
Perfusionsbioreaktoren Unitechnologies SA, Gals (CH)
pH-Meter SevenEasy Mettler TOledo, Gießen (D)
Pipettierhilfe Pipetboy Acs IBS IBS technorama GmbH, Fernwald (D)
Rasterkraftelektronenmikroskop LEO 1530VP Zeiss, Jena (D)
Rheometer Physika Modular Compact MCR301 Anton Paar, Ostfildern (D)
Spektrograph Kaiser Optical Systems Inc., Ann
Arbor (US)
Stanze (6 mm Durchmesser) Hofmann-Group, München (D)
Sterilbank Hera Safe Heraeus Thermo Scientific, Hanau (D)
Streckbad Typ 27601 MEDAX Nagel GmbH, Kiel (D)
Tischroboter TR300 Unitechnolologies SA, Gals (CH))
Ultraschallbad Sonorex RK100H Bandelin, Berlin (D)
UV-Leuchtdiode OmniCure LX400+ Excelitas, Waltham (US)
UV-Vernetzungskammer Hartmann Feinwerkbau, Ober Mörlen
(D)
Vakuum-Trockenschrank
Vortex Schüttler VF2 Janke & Kunkel IKA-Labortechnik,
Staufen (D)
Wasser-Immersionsobjektiv (60x, NA 1.2) Olympus, Hamburg (D)
Zellzählgerät CASY®TTC Schärfe System GmbH, Reutlingen (D)
Zentrifuge Centrifuge 5415C Eppendorf, Hamburg (D)
Zentrifuge Thermo Heraus Multifuge 3S-R Heraeus Thermo Scientific, Hanau (D)
Verwendete Antikörper
Tabelle 8: Die im Rahmen der Doktorarbeit verwendeten Primär- und Sekundärantikörper
für die Immunfluoreszenzfärbung.
Antikörper Konzentration Artikelnummer Hersteller
Anti-ALP 0,244 mg mL-1 ab108337 Abcam, Cambridge
(UK)
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Anti-CD31 205 mg L-1 M0823 DAKO, Glostrup (DK)
Anti-CD146 200 µg mL-1 sc-53369 Santa Cruz
Biotechnology,
Heidelberg (D)
Anti-Fibronectin 4,9 g L-1 A0245 DAKO, Glostrup (DK)
Anti-Kollagen Typ I nicht angegeben NB600-450 Acris Antikörper,
Herford (D)
Anti-Kollagen Typ IV 80 mg L-1 M0785 DAKO, Glostrup (DK)
Anti-Osteopontin 0,076 mg mL-1 ab91655 Abcam, Cambridge
(UK)
Anti-VWF 240 mg L-1 M0616 DAKO, Glostrup (DK)
Cy3-conjugated
AffiniPure Goat
Anti-Mouse IgG (H+L)
150 mg mL-1 115-165-003 Jackson
ImmunoResearch, West
Grove (US)
AlexaFluor®594-
conjugated Donkey
Anti-Rabbit IgG H&L
2 mg mL-1 ab150076 Abcam, Cambridge
(UK)
IgG 0,002 mg mL-1 ab128142 Abcam, Cambridge
(UK)
IgG1 100 mg L-1 X0931 DAKO, Glostrup (DK)
Tabelle 9: Die im Rahmen der Doktorarbeit verwendeten Antikörper für die Durchfluss-
zytometrie.
Antikörper Konzentration Artikelnummer Hersteller
CD13-PE-Cy7 70 µg ml-1 561599 BD Biosciences,
Heidelberg (D)
CD31-FITC 50 µg ml-1 555445 BD Biosciences,
Heidelberg (D)
CD44-BV421 75 µg ml-1 562890 BD Biosciences,
Heidelberg (D)
CD45-FITC 3 µg ml-1 345770 BD Biosciences,
Heidelberg (D)
CD73-APC 100 µg ml-1 560847 BD Biosciences,
Heidelberg (D)
CD90-PE 10 µg ml-1 IM1840U BeckmanCoulter,
Krefeld (D)
IgG1-APC 12.5 µg ml-1 555751 BD Biosciences,
Heidelberg (D)
IgG1-FITC 500 µg ml-1 550616 BD Biosciences,
Heidelberg (D)
IgG1-PE 6.25 µg ml-1 A07796 BeckmanCoulter,
Krefeld (D)
IgG1-PE-Cy7 3 µg ml-1 557646 BD Biosciences,
Heidelberg (D)
IgG2b-BV421 200 µg ml-1 562748 BD Biosciences,
Heidelberg (D)
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Verwendete Software
Tabelle 10: Die im Rahmen der Doktorarbeit verwendete Software.
Bezeichnung Zweck Hersteller
AxioVision SE64 Rel. 4.9 Mikroskopsoftware Carl Zeiss Microscopy
GmbH, Göttingen (D)
ImageJ Bildbearbeitungs- und
Bildverarbeitungsprogramm
Wayne Rasband, National
Health Institute (US)
Microsoft Excel 2010 Tabellenkalkulations-
Software
Microsoft, Redmont (US)
Motion Editor Programm zur Erstellung
von Dispensierabläufen
Unitechnologies, Gals (CH)
NIS-Elements DS-23.0 Mikroskopiesoftware Nikon GmbH, Düsseldorf (D)
OPUS®4.2 Spektroskopie-Software Bruker Optics, Billerica (US)
OriginPro 9.1 Analyse- und
Darstellungsprogramm
OriginLab, Northampton
(US)
Rheoplus Rheometer-Software Anton Paar, Ostfildern (D)
The Unscrambler®X10.2 Software für die multivariate
Datenanalyse
CAMO, Oslo (NOR)
ZEN Black Edition Mikroskopie- und
Imaging-Software
Carl Zeiss Microscopy
GmbH, Göttingen (D)
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